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Des métastases cérébrales vont se développer chez 10 à 30% des patients atteints de cancer.
La radiothérapie fait partie des possibilités de traitement, et ceci même si les dommages
induits au cerveau par des rayonnements ionisants sont potentiellement importants. Nous
proposons l’utilisation de l’Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle (IRMf) sur
le rat pour mieux comprendre ces effets. Ce mémoire traite de la mise en place d’un tel
protocole d’IRMf. Les principaux points abordés sont la préparation de l’animal, les dif-
férentes insultes et stimulations sensorielles possibles ainsi que la méthode d’acquisition.
Notre protocole d’insulte hyperoxique permet de déceler des dommages physiques d’ori-
gine vasculaire suite à une intense irradiation dans le cerveau du rat. Toutefois, la même
procédure associée à une stimulation mécanique de la patte arrière de l’animal n’amène
pas de changement observable à l’IRMf sur un sujet sain. Malgré tout, ce type de stimula-
tion induit une réponse respiratoire, même sous anesthésie d’isoﬂurane. Une telle méthode
n’est donc pas adéquate à l’étude d’animaux anesthésiés, surtout ceux dont la réponse céré-
brale pourra avoir été réduite par une irradiation. Quelques améliorations et modiﬁcations
du protocole seraient possiblement à même de permettre une mesure reproductible de la
réponse d’IRMf à une stimulation sensorielle.
Le présent mémoire décrit les tentatives de mise en place d’une stimulation sensorielle
donnant lieu à une activation IRMf reproductible et localisée. De plus, un protocole de
traitement d’image adapté au petit animal ainsi qu’une implémentation de la méthode
keyhole ont été mis en place. L’insulte hyperoxique et ses effets sur le cerveau de rat ont
été explorés plus en détail.
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11 INTRODUCTION
1.1 Mise en contexte : les métastases cérébrales
Le traitement du cancer est un enjeu majeur du XXIe siècle. Il en existe plusieurs types,
notamment la chimiothérapie et la chirurgie (Kamar et Posner, 2010). Une autre approche
fait usage de radiations pour détruire les cellules tumorales (Mundt et Roeske, 2003).
Ces dernières sont, en général, plus sensibles aux rayons ionisants. Ainsi, une irradiation
affectera plus fortement une éventuelle tumeur qu’un tissu sain. Il est aussi possible de
focaliser précisément des rayons ionisants dans une tumeur cérébrale à l’aide d’un scalpel
gamma (Charest et al., 2009). Cette technologie, utilisant de multiples sources de cobalt, se
nomme radiochirurgie. Le Centre hospitalier universitaire de Sherbrooke (CHUS) possède
un appareil de ce type (voir Figure 1.1).
FIGURE 1.1 – Appareil d’irradiation GammaKnife
Scalpel gamma comme celui du CHUS. Cet appareil sert à réaliser une irradiation
précise à l’intérieur d’un volume préétabli. Photo d’archive du United State Nuclear
Regulatory Commission. Image libre de droits.
2Une tumeur maligne est composée d’un amas de cellules cancéreuses ayant la carac-
téristique de continuellement se répliquer en dépit de son environnement (Hanahan et
Weinberg, 2011). Des cellules cancéreuses se détachent fréquemment de la tumeur. Elles
peuvent alors migrer par voie sanguine et causer de nouveaux foyers appelés métastases.
Les risques de métastase au cerveau sont très élevés : entre 10% et 30% des cas (Nor-
den et al., 2005). Lorsqu’elles sont de petite taille, ces tumeurs sont souvent indétectables.
Si leur présence est probable, une irradiation complète du cerveau peut s’avérer être la
meilleure solution (Kaal et al., 2005). Dans ce cas, même des cellules tumorales indi-
viduelles et disséminées seront irradiées. La radiothérapie du cerveau entier est souvent
complémentaire à la radiochirurgie ou à la chirurgie.
L’irradiation de métastases cérébrales n’est pas sans contrecoup. Les tissus cérébraux
sains, ainsi que la vascularisation adjacente, sont aussi affectés (O’Connor et Mayberg,
2000). Un patient, subissant possiblement déjà des déﬁcits cognitifs liés à la croissante
tumorale, pourra en subir de nouveaux causés par la dose de radiation reçue. Un traite-
ment de radiothérapie au cerveau peut donc causer des effets secondaires neurologiques
comme de la fatigue, des maux de tête, des difﬁcultés de concentration et de réﬂexion, etc.
(Butler et al., 2006; DeAngelis et al., 1989). Ces dommages sont abondamment étudiés
par l’intermédiaire d’évaluations neuropsychologiques. Les pertes de capacité cognitives
sont progressives, pouvant s’étendre à plusieurs mois (Saad et Wang, 2015).
L’imagerie par résonance magnétique (IRM) nous permet déjà de caractériser dans le
temps le développememt de le nécrose et de la perte d’intégrité vasculaire suite à un
dommage radio-induit (Curnes et al., 1986; Asao et al., 2005). Une connaissance de la
connectivité fonctionnelle entre différentes zones cérébrales, irradiées ou non, fournirait
des informations complémentaires aux informations structurelles présentement recueillies.
L’Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle (IRMf) est une technique tout indi-
quée à cet effet.
1.2 L’IRMf comme outil de mesure
La résonance magnétique nucléaire est un phénomène physique possible pour tous les iso-
topes possédant un spin non-nul. 129Xe, 31P, 19F, 15N, 13C ... et 1H font partie de cette
catégorie. L’hydrogène, uniquement constitué d’un proton, est omniprésent dans tous les
composés organiques. Notons sa présence dans la molécule d’eau, substance prépondé-
rante chez tous les êtres vivants. L’IRM repose sur l’interaction entre les protons du sujet
3et le champ magnétique de la machine 1. Ceci aboutit à une image représentant une dis-
tribution d’hydrogène. L’environnement chimique et magnétique local a aussi un impact.
Il est donc possible de cartographier diverses propriétés des tissus. On peut obtenir, par
exemple, un excellent contraste entre la matière grise et la matière blanche du cerveau.
L’IRMf est l’usage de la résonance magnétique nucléaire pour mesurer le bon fonction-
nement d’un tissu biologique. C’est une modalité d’imagerie très adéquate à l’étude du
cerveau et de ses multiples régions. Il y existe des zones motrices et sensorielles pour
chaque partie du corps (Penﬁeld et al., 1937; Sanchez-Panchuelo et al., 2010) , des zones
visuelles, auditives, et d’autres, de plus hauts niveaux, liées à la reconnaissance de visages,
paysages, etc. (Kanwisher, 2010). Lors d’une stimulation ou d’une tâche, les régions as-
sociées à l’action effectuée passeront du repos à l’activation. Par exemple, claquer des
doigts amorcera un changement dans l’aire motrice reliée au contrôle de la main (Goun-
touna et al., 2010).
L’IRMf permet ainsi une mesure plus objective des dommages neurologiques que l’inter-
rogation du patient (Boly et al., 2007). Elle est déjà employée dans l’étude de diverses
pathologies comme la maladie d’Alzheimer (Sperling, 2011), de Parkinson (Ceballos-
Baumann, 2003) et la schizophrénie (Gur et al., 2002). Elle connaît toutefois un déve-
loppement récent en ce qui concerne son utilisation dans un contexte de radiothérapie
(Zou et al., 2005; Wolfe et al., 2013; Zou et al., 2015).
Le phénomène sous-jacent à l’IRMf repose sur une variation des propriétés magnétiques
du sang. L’hémoglobine s’y trouvant comporte des ions de fer. Ce sont sur ceux-ci que
l’oxygène se ﬁxe pour circuler dans le système sanguin (Berg et al., 2002). Le fer est
paramagnétique, c’est-à-dire qu’il perturbe un champ magnétique environnant (voir Fi-
gure 1.2c). Lorsque l’hémoglobine transporte de l’oxygène, l’action magnétique du fer
est annulée et la molécule devient diamagnétique (voir Figure 1.2b). Une telle molé-
cule perturbe moins un champ magnétique lorsqu’observé à l’IRM (Figure 1.2d) (Chen
et Ogawa, 1999), d’où l’apparition d’un contraste. Celui-ci révèle l’oxygénation du sang
(Ogawa et al., 1990), phénomène répondant à l’appellation BOLD (Blood Oxygenation
Level-Dependent).
Pour comprendre le constraste BOLD, il faut prendre en considération les processus phy-
siologiques sous-jacents au fonctionnement du cerveau. On distingue d’abord deux états :
habituellement un état au repos et un état activé. Dans le premier cas, un sujet installé
1La physique et le traitement mathématique de l’IRM est bien connu et accepté. Une description com-
plète des phénomènes sous-jacents peut être consultée dans des ouvrages de références comme (Brown et al.,
2014; Callaghan, 1993)








En (a), champ magnétique principal, généralement très homogène. Perturbations du
champ magnétique causées par l’oxyhémoglobine (b) et la désoxyhémoglobine (c). La
susceptibilité magnétique du sang oxygéné est beaucoup plus proche de celle des tissus
que de celle du sang désoxygéné (d).
dans la machine n’effectue aucune tâche et ne pense à rien de particulier. Dans le second
cas, il lui est demandé de taper des doigts, de visionner une vidéo, d’effectuer un calcul
ou une quelconque autre tâche. L’objectif de celle-ci est d’initier une activation neuro-
nale différente de celle nécessaire à l’état au repos2. La différence, voxel par voxel, des
deux images pondérées BOLD (au repos et lors de la tâche) permet de discrimer les zones
activées (Chen et Ogawa, 1999).
Les neurones du cerveau interagissent à l’aide d’échanges de neurotransmetteurs. Ces
composés chimiques sont relâchés et récupérés à l’interface entre deux neurones (les sy-
napses). Ce procédé nécessite un apport d’énergie, laquelle provient du métabolisme du
glucose, impliquant un apport d’oxygène, lequel est acheminé par les artères et les capil-
laires adjacents. Un fonctionnement accru des neurones d’une zone du cerveau nécessite
un apport plus grand en oxygène (Chen et Ogawa, 1999). Dans des conditions normales,
l’oxygénation du sang artériel reste constante. Pour pallier à la demande élevée en oxy-
gène, le ﬂot sanguin cérébral est accru par l’intermédiaire d’une augmentation, dans cette
région, du diamètre artériel. Ce procédé livre une quantité d’oxygène plus grande que né-
cessaire, et donc l’oxygénation des capilaires et des veines situées en aval de l’activation
est augmentée. Comme expliqué précédemment, cette différence d’oxygénation veineuse
entre les états au repos et activé peut être mesurée à l’IRM par l’intermédiaire du chan-
2Même au repos, plusieurs zones du cerveau envoient et recoivent des inﬂux nerveux.
5gement de susceptibilité sanguine. Pour plus de détails sur les processus physiologiques
impliqués dans l’effet BOLD, un lecteur intéressé pourra consulter le chapitre 12 de Quan-
titative MRI of the Brain (Jezzard et Ramsey, 2003).
1.3 Principes de résonance magnétique nucléaire
Les champs d’application de l’IRM sont vastes et diversiﬁés, il est cependant possible
d’en saisir les enjeux et les limitations en ne considérant que quelques principes de base.
Débutons avec le spin, une propriété quantique mise en évidence en 1922 par l’expérience
de Stern-Gerlach (Gerlach et Stern, 1922). Le spin est associé à un moment magnétique
et joue un rôle central au fonctionnement de l’IRM. Un proton possède un spin d’état up
ou d’état down. En l’absence de champ magnétique, ces deux valeurs sont équiprobables,
et représentent des états de même énergie. Dans un champ magnétique (B), un spin ali-
gné – correspondant à l’état up – est peu énergétique. C’est tout le contraire pour un spin
anti-aligné – correspondant à l’état down. À cette différence d’énergie correspond la réso-
nance nucléaire. Le calcul de la fréquence de résonance s’effectue à l’aide de l’équation
de Larmor (équation 1.1).3
ω = γ B (1.1)
où ω représente la fréquence de la résonance et γ le rapport gyromagnétique (approxima-
tivement 42.6 MHz · T−1 pour l’hydrogène). Ainsi, il est possible d’interagir avec l’en-
semble des spins par l’intermédiaire d’une onde électromagnétique adéquate.4
1.3.1 Matériel nécessaire à la réalisation d’une expérience d’IRM
Un appareil d’IRM comporte plusieurs éléments distincts (voir Figure 1.3). Le plus évident
est l’aimant principal, généralement consitué d’une bobine supraconductrice.5 Cet aimant
est conçu pour mettre en place un champ magnétique aussi homogène que possible. L’ai-
mant supraconducteur est essentiellement autonome puisqu’un courant y étant induit per-
siste indéﬁniment. Cette propriété permet la création d’un champ magnétique très stable
dans le temps, puisqu’indépendant de la source de son alimentation électrique. Cet avan-
tage justiﬁe amplement la complexité de l’entretien de l’aimant, qui doit être maintenu à
3Pour plus de détails sur l’origine physique et sur le traitement mathématique de la résonance nucléaire,
le lecteur pourra se référer au livre de Levitt (Levitt, 2001).
4Dans un champ magnétique de 7 T , ω se situe autour de 300 MHz.
5 Des aimants résistifs ou permanents peuvent aussi être utilisés, mais la supraconductivité rend le champ
moins susceptible aux perturbations externes et aux ﬂuctuations de signaux. Pour cette raison, la grande
majorité des aimants cliniques et de recherche utilisent des bobines supraconductrices.
6une température de quelques Kelvins par de l’hélium liquide (Mardion et al., 1976).





Organisation des composantes principales d’un IRM vue du plan transverse.
À l’intérieur, un système de gradients magnétiques induit une variation de la fréquence
de résonance en fonction de la position. Il est à l’origine de l’encodage spatial de l’infor-
mation, et donc de notre capacité à créer une image. Ce système est contrôlé et alimenté
par des ampliﬁcateurs de courant. Il est à noter que dans l’élaboration du protocole ex-
périmental, les contraintes techniques de ces ampliﬁcateurs imposent des limites dans le
processus d’imagerie. Par exemple, leur temps de montée, leur intensité maximale et leurs
capacités de refroidissement ont un impact sur le temps d’acquisition.
Au centre, généralement très près du volume à imager se trouvent les antennes émettrice et
réceptrice.6 Ces antennes ont chacune leur ampliﬁcateur. Tout au centre se trouve le sujet
de l’étude, ainsi que l’équipement nécessaire pour le tenir en place. Tous ces éléments sont
contrôlés par un ordinateur, lequel est relié à l’interface de l’utilisateur.
1.3.2 Déroulement d’une expérience d’IRM
Une expérience d’IRM de base se déroule en cinq étapes, qui seront répétées jusqu’à
l’acquisition complète d’une image.
1. Mise à l’équilibre : Déplacement de la magnétisation dans la direction du champ
magnétique externe.
2. Excitation : Bascule de la magnétisation de l’axe longitudinal vers le plan trans-
6Les deux antennes sont parfois combinées.
7verse. En n’excitant qu’une tranche à la fois, il est possible de réaliser une acquisi-
tion 2D d’une volume (3D).
3. Relaxation : Une différence entre la magnétisation des différents tissus se bâtit avec
le temps.
4. Préparation : La géométrie de l’échantillon est encodée par une phase avant la
mesure.
5. Mesure : Le reste de la géométrie de l’échantillon est encodée au moment de l’ac-
quisition du signal, alors sous la forme d’une onde radiofréquence.
Mise à l’équilibre Un échantillon est composé d’innombrables spins. Leur distribution
d’états (up ou down) est décrite par la distribution statistique de Maxwell-Boltzmann. Les
protons dont le spin est aligné au champ magnétique (état up au nombre de N−) ont une
énergie inférieure à celle de leurs homologues anti-alignés (était down au nombre de N+).









où kB est la constante de Boltzmann (1,38 ·10−23 m2 ·kg ·s−2 ·K−1) et T est la température
absolue de l’échantillon. L’amplitude du signal dépend de ce surnombre. On voit que l’ex-
cès de spins up augmente avec le champ magnétique. Par exemple, un champ magnétique
de 7 Tesla permet l’acquisition d’un signal plus intense qu’un champ de 3 Tesla.
Lorsqu’un ensemble de protons est immergé dans un champ magnétique, certains vont
s’y aligner, et d’autre s’y anti-aligner, respectant la proportion prescrite par l’équation
1.2. Ainsi, l’échantillon en question développe une magnétisation nette avec laquelle il est
possible d’interagir directement. Cette mise à l’équilibre n’est pas instantanée, et suit une








où T1 est la constante de relaxation longitudinale, Mz(t) est la magnétisation longitudi-
nale à un temps donné (t) et Mz,eq est la magnétisation longitudinale à l’équilibre. Cette
relaxation s’explique par des échanges thermiques entre les spins et leur environnement.
7Autour de 7.5 ppm à 7T
8La constante T1 varie donc en fonction du tissu (voir Figure 1.4).8
FIGURE 1.4 – Mise à l’équilibre de la magnétisation longitudinale





























Évolution de la magnétisation longitudinale de deux tissus possédant des T1 différents.
En ﬁxant le temps (TR) dans l’équation 1.3, on ﬁxe aussi la pondération en T1 des images
qu’on acquiert. Par convention, ce temps est noté TR pour Temps de Répétition. Le TR a
aussi un impact important sur le temps total de l’acquisition.
Excitation La magnétisation développée lors de l’étape précédente ne peut être directe-
ment mesurée lorsqu’elle est orientée dans le même sens que le champ magnétique prin-
cipal (direction longitudinale). En effet, la magnétisation provenant de l’échantillon est
si petite en comparaison du champ principal qu’elle s’y confond. Pour la mesurer, il faut
préalablement la basculer dans le plan transverse du champ magnétique principal (voir
Figure 1.5). Ceci est possible par l’émission d’une onde électromagnétique à la fréquence
de résonance des protons (environ 300 MHz à 7T). L’orientation de la magnétisation, à la
suite de cette impulsion radiofréquence, dépend de la durée de cette dernière (voir Figure
1.6).
8Le temps de relaxation T1 typique du cortex de rat est entre 1200 ms et 1700 ms (Lindberg et Horn,
2008).







Convention d’axes utilisés et leurs correspondances avec ceux de l’appareil.














Magnétisation à l’équilibre (a), après une impulsion RF de 25◦ (b) et après une
impulsion RF de 90◦ (c).
Le champ magnétique de l’aimant se veut aussi homogène que possible. Tous les protons
de l’échantillon résonnent donc à la même fréquence. Il n’est pas possible, avec une seule
antenne réceptrice, de séparer les signaux issus de deux volumes distincts de l’échan-
tillon, car ils émettent à la même fréquence. Ce sont les gradients de champ magnétique
de l’appareil qui permettent les techniques d’imagerie. En effet, il est possible de varier
légèrement l’amplitude du champ magnétique externe (dont la direction suit toujours l’axe
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z) selon les trois axes de l’espace (x, y, z) comme illustré sur la Figure 1.7.
FIGURE 1.7 – Représentation vectorielle des gradients magnétiques



























Fonctionnement des gradients de champ magnétique de l’IRM. Il est à remarquer que le
champ magnétique total reste toujours orienté dans la direction de l’axe z.
Des méthodes multitranches sont utilisées dans le cadre de ce projet. L’information spa-
tiale y est encodée différemment selon chaque axe. Une tranche est d’abord sélectionnée
à l’aide d’un gradient en z et d’une impulsion radio sur une plage de fréquences bien dé-
ﬁnie (voir Figure 1.8). L’encodage de phase et de fréquence (expliqués plus loin) permet
ensuite la création d’une image en deux dimensions. Le processus est alors répété pour
chaque tranche que l’on souhaite imager.
Relaxation La magnétisation ainsi basculée dans le plan transverse subit un nouveau
phénomène de relaxation. Celui-ci est maintenant dû à des ﬂuctuations locales et tem-
porelles du champ magnétique. Cette variabilité cause un déphasage entre les différents
spins, réduisant ainsi l’amplitude du signal mesuré. Lorsque le champ varie subtilement
dans le temps, la perte de signal associée est irréversible et est décrite par la constante de
relaxation T2 :
S(t) ∝ e−t/T2 (1.4)
L’imagerie par pondération T2 est utilisée dans le cadre de ce projet pour obtenir des
images anatomiques, mais possède aussi beaucoup d’autres usages.9 Elle est possible
grâce à l’application d’un écho de spin (constitué d’une impulsion radiofréquence de
9Le temps de relaxation T2 typique du cortex de rat est entre 75 ms et 80 ms. Dans le corps calleux
(constitué de matière blanche), T2 est plutôt de l’ordre de 130 ms (Lindberg et Horn, 2008).
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FIGURE 1.8 – Présélection des tranches dans un volume










































Principe de l’excitation d’une tranche. Seule une plage de fréquence est émise. Cet
intervalle de fréquence correspond à un intervalle de position.
180◦). Un protocole d’imagerie n’utilisant pas cet écho de spin est dit par écho de gra-
dient, et est sensible aux ﬂuctuations locales du champ magnétique, notamment aux per-
turbations dues à des effets de susceptibilité magnétique. L’évolution du signal associée à




On peut choisir le degré de pondération T2 ou T∗2 en ﬁxant le temps (t) dans les équations
1.4 et 1.5 respectivement. Par déﬁnition, ce temps est noté TE, pour Temps d’Écho (voir
Figure 1.9). Le TE a un impact important sur le Rapport Signal sur Bruit (RSB) ainsi que
sur la pondération BOLD d’une acquisition par écho de gradient.
Préparation Après sélection d’une tranche, on applique momentanément un gradient
dans une direction orthogonale. Ce faisant, les spins résonnent à des fréquences variables
dans cette même direction et se déphasent progressivement.10 Lorsque ce gradient d’enco-
dage de phase est désactivé, les fréquences individuelles restent les mêmes, et leur position
est désormais enregistrée dans leur phase. Cette opération peut aussi être décrite à l’aide
10La phase peut être interprétée comme l’angle de la magnétisation par rapport à x dans le plan x-y
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FIGURE 1.9 – Relaxation de la magnétisation transverse































Évolution de la magnétisation transverse pour deux tissus possédant des T∗2 différents.
Ces deux tissus pourraient être, par exemple, du sang oxygéné (courbe bleue - T∗2 = 30
ms) et du sang désoxygéné (courbe verte - T∗2 = 20 ms). Une expérience décrite à la
section 5.1 permet d’obtenir le TE optimal pour obtenir le contraste maximal entre les
deux tissus.
du formalisme de l’espace-k. L’application d’un gradient de champ magnétique dans la
direction y positionne l’ensemble de spins ailleurs dans la position ky. Une transformée de
Fourier permet de transformer les signaux acquis dans l’espace-k en l’image ﬁnale. Pour
plus de détails sur la transformée de Fourier et l’espace-k, le lecteur pourra se référer à
tout bon ouvrage de référence sur l’IRM, par exemple (Bernstein et al., 2004).
Mesure La dernière étape est la mesure du signal émis par l’échantillon à imager. Les
tranches – dans l’axe z – ont été discriminées dans l’étape de l’excitation et l’axe y est déjà
encodé par sa phase dans l’étape de préparation. L’application d’un gradient en x durant
la mesure encode la position en x selon la fréquence d’émission des protons. Il est aussi
possible d’utiliser le formalisme de l’espace-k pour mieux comprendre cette étape. Durant
la mesure, l’application d’un gradient en x déplace l’ensemble de spins dans la direction
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de ky.
Puisque la magnétisation transverse (qui est mesurable) évolue dans le plan x-y, des an-
tennes réceptrices sont positionnées dans ces deux axes. La loi de Lenz (équation 1.6)
décrit comment un champ magnétique variable (ici la magnétisation transverse) induit une





Une séquence d’acquisition regroupe toutes ces étapes, notamment leurs particularités et
paramètres d’acquisition. Celle-ci peut être représentée par un graphique de fonctionne-
ment des gradients et de l’antenne RF dans le temps. La Figure 1.10 illustre la séquence
d’écho de gradient multitranches utilisée dans le cadre de ce projet.
FIGURE 1.10 – Séquence d’acquistion par écho de gradient multitranches


















Représentation schématique d’une séquence d’acquisition par écho de gradient
multitranches. Les différents composants ne sont pas à l’échelle dans le but d’améliorer
leur visibilité.
Puisque les directions x et y ne sont pas encodées directement par leur position, mais plu-
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tôt à l’aide de fréquences et de phases, une opération est nécessaire aﬁn d’en extraire une
image. Cette dernière est récupérable en appliquant la transformée de Fourier sur les don-
nées de l’espace-k (encodées en phase et en fréquence, voir Figure 1.11). La transformée
de Fourier peut être réalisée directement par l’appareil lors d’acquisitions normales ou
bien effectuée après coup dans le but, par exemple, d’effectuer une reconstruction keyhole
(voir chapitre 5).
FIGURE 1.11 – Transformée de Fourier d’un signal d’IRM
Représentation spatiale (a) et de Fourier (b) d’une acquisition d’IRM. À des ﬁns de
visualisation, l’image (b) donne le logarithme de la représentation de Fourier. Les
informations sur les structures sont majoritairement au centre alors que les détails sont
en périphérie.
1.3.3 Types d’acquisition
Une expérience d’IRM peut être réalisée de plusieurs façons. Certaines techniques utilisent
une acquisition 3D, c’est-à-dire sans sélection de tranches. Ce type d’acquisition permet en
général d’obtenir un meilleur RSB, au coût d’un temps d’acquisition plus long. En effet,
la division du volume imagé en coupes rend possible une acquisition « simultanée »de
chaque tranche durant un même TR.
La Figure 1.12 montre plusieurs motifs d’acquisition de l’espace-k possibles lors d’une
acquisition 2D. Une seule ﬂèche est acquise dans un TR donné. La position horizontale
représente typiquement l’encodage de fréquence et la position verticale, l’encodage de
phase. La méthode de base, la plus lente, est représentée sur la Figure 1.12 a. Pour accélé-
rer l’acquisition, il est possible d’acquérir plusieurs encodages de phase distincts de façon
successive, soit en partie (méthode fast utilisée pour obtenir des images anatomiques – Fi-
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gure 1.12 b) ou en totalité (méthode Écho Planar Imaging (EPI) typiquement utilisée pour
des acquisitions très rapides – Figure 1.12 d). Les images EPI peuvent toutefois conte-
nir d’importantes déformations géométriques (Wan et al., 1997). Une acquisition de type
keyhole permet aussi de réduire le temps d’acquisition, mais dans un contexte où le même
volume est imagé de façon répétitive (Figure 1.12 c). Les lignes avec un encodage de phase
faible contiennent des informations relatives à la structure de l’image, plus susceptible de
changer lors d’une expérience d’IRMf. Elles sont donc mesurées plus fréquemment.
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FIGURE 1.12 – Types d’acquisition de l’espace-k
a b
c d
Échantillonnage de l’espace-k selon divers motifs d’accélération. Chaque ﬂèche
représente une nouvelle acquisition, séparée d’un temps TR de la précédente. En (a), un
encodage de phase à la fois. En (b), une méthode fast utilisée pour les images
anatomiques. (c) montre une méthode d’acquisition keyhole pour laquelle les lignes
supérieures et inférieures sont acquises moins souvent. La méthode EPI (d) acquiert tout
l’espace-k lors d’une seule acquisition.
1.4 Recherche préclinique
L’IRMf par contraste BOLD chez l’humain est encore activement en développement, no-
tamment dans le but d’augmenter sa résolution (spatiale et temporelle) (Huang et al.,
2013). Cette technique d’imagerie est de plus en plus présente en clinique. La mesure
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du contraste BOLD chez de petits animaux comme le rat est toutefois beaucoup moins
fréquente. Cette différence de popularité est due à plusieurs difﬁcultés :
• Puisque l’animal est plus enclin à bouger dans l’appareil qu’à coopérer à une tâche
prescrite par l’expérimentateur, il est nécessaire de le ﬁxer solidement et de l’anes-
thésier. Une anesthésie générale pratiquée lors d’un examen IRM réduit toutefois
les fonctions cognitives de l’animal et donc sa réponse à une tâche. Un animal
conscient, mais contraint dans un imageur peut paniquer, ce qui affectera ses fonc-
tions vasculaires cérébrales et aurait un impact sur le résultat de l’expérience.
• La petite taille du cerveau laisse envisager un RSB lui aussi réduit, et donc des
images de moins bonne qualité.
• L’ensemble des tâches possibles est grandement réduit. L’animal ne coopère pas,
ni n’est conscient de l’expérience qui se produit. De nombreuses tâches réalisées
facilement par un sujet humain (compter, taper des doigts, ﬁxer une image) sont
impossibles à demander à un animal, de surcroît inconscient.
1.4.1 Modèle du rat
En raison de toutes ces contraintes, on peut être amené à se questionner sur la validité d’un
protocole d’IRMf du rat. Dans notre cas, la puissance du modèle de rat repose sur la capa-
cité de l’expérimentateur à suivre l’animal dans le temps après une dose connue de radia-
tion. De plus, des coupes histologiques permettent de bien faire le tri entre différents types
de tissus possiblement difﬁcile à discriminer à l’IRM (tissu sain, tumeur, radionécrose,
vascularisation...). Aussi, une étude sur une population identique subissant exactement le
même traitement réduit au maximum d’éventuels facteurs confondants. L’infrastructure du
Centre d’imagerie moléculaire de Sherbrooke (CIMS) étant pleinement adaptée à l’étude
du rat, nous avons décidé d’utiliser cet animal.
1.4.2 Anesthésie
Au moment d’écrire ces lignes, l’établissement du meilleur protocole d’anesthésie préa-
lable à un examen d’IRMf est toujours sujet à de vives discussions (Peng et al., 2015). Le
choix d’un agent d’anesthésie a un impact sur le métabolisme cérébral et la réponse neu-
rovasculaire (Williamsa et al., 2010; Stullken et al., 1977). Par exemple, l’α-chloralose
est très efﬁcace (Zhao et al., 2008a), mais inadéquat aux études longitudinales, vu l’obli-
gation d’euthanasier l’animal. D’autres options consistent en la paralysie de l’animal (à
l’aide de substances de la famille des curares), et mènent aussi à son euthanasie (Chen et
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Shen, 2006).
La médétomidine est un agent d’anesthésie laissant intacte une partie de la réponse BOLD
associée à une excitation électrique de la patte avant (Weber et al., 2006). Toutefois, le
grand nombre d’études d’IRMf chez le rat impliquant l’isoﬂurane (Sommers et al., 2009;
Duong, 2007; Masamoto et al., 2009; Peng et al., 2015), ainsi que la facilité d’utilisation
de ce gaz nous pousse à l’utiliser. De plus, cet anesthésique est utilisé de façon routinière
au CIMS lors des autres examens d’IRM sur le rat. Comme il sera expliqué dans le pro-
chain chapitre (section 2.2.1), l’isoﬂurane a un impact sur la réponse BOLD (Sicard et al.,
2003; Haghighi, 1998) mais permet normalement la mesure d’une réponse aux stimula-
tions sensorielles (Peng et al., 2015).
Pour contrer les désavantages causés par l’utilisation d’agents anesthésiants lors d’une
expérience d’IRMf, plusieurs groupes ont utilisé des protocoles menés sur des animaux
éveillés (Lahti et al., 1998; Febo et al., 2004; Becerra et al., 2011b). L’expérience peut tou-
tefois être pour l’animal une source de stress qui inﬂuence ses paramètres physiologiques,
comme la respiration et le rythme cardiaque (King et al., 2005). De plus, un mouvement
important de l’animal, causé par le stress, pourrait rendre les données acquises inutili-
sables, ou même amener à un mouvement corrélé à la stimulation (Hajnal et al., 1994).
Ces problèmes peuvent être prévenus, du moins en partie, par un processus de condition-
nement durant lequel l’animal est habitué aux contraintes de mouvement et aux bruits
de l’appareil (Ferris et al., 2006). Pour une même tâche, le signal BOLD est plus élevé
chez un animal conscient que chez un animal anesthésié (Peeters et al., 2001). Nous avons
toutefois décidé d’utiliser un agent d’anesthésie, l’isoﬂurane, lors de la réalisation de nos
expériences sur le rat. Le processus de conditionnement, ainsi que l’expérience d’IRM,
nécessitent un appareil de contention particulier, dans lequel un animal effrayé voit ses
mouvements sufﬁsamment restreints pour ne pas se blesser, les ressources actuelles du
CIMS sont conçues pour l’imagerie d’animaux anesthésiés. Ces installations ne sont donc
pas adaptées à la réalisation d’expériences sur des animaux conscients. À titre d’exemple,
pour l’une des expériences, une anesthésie aussi faible que possible a été menée sur un
animal. Celui-ci s’est alors réveillé dans l’imageur et s’est blessé par des mouvements
brusques.
1.4.3 Stimulations dans les écrits scientiﬁques
Les expériences d’IRMf chez l’humain peuvent être particulièrement variées. En effet, des
tâches sensori-motrices (visuelles, auditives, pincements, etc.) ou cognitives peuvent être
utilisées. Lors de l’imagerie du rat, et plus particulièrement lorsqu’il est sous anesthésie,
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nous sommes restreints à un sous-ensemble de ces tâches constitué des tâches sensorielles
ainsi que de l’utilisation d’agents exogènes (inhalation de gaz, injections de produits phar-
macologiques). Notons que les écrits scientiﬁques sont riches en tentatives d’utilisation de
diverses stimulations, soit sur des animaux conscients ou anesthésiés.
Dans l’étude de la douleur, l’injection de formaline dans la patte a été réalisée à plusieurs
reprises (Asanuma et al., 2008; Shih et al., 2008) et cause une réponse reproductible mal-
gré l’anesthésie. Toutefois, les voies de signalisation de la douleur sont plutôt complexes
et inadaptées à une étude d’IRMf post-irradiation. Dans le cas d’une étude d’IRMf ne re-
quérant pas spéciﬁquement l’induction de douleur, une telle stimulation ne devrait pas être
enployée, pour des raisons éthique, si une alternative efﬁcace existe.
Une stimulation olfactive est envisageable (Li et al., 2011) de même qu’une excitation
électrique directement appliquée au cerveau (Yang et al., 2013). Ces procédés sont toute-
fois inutilement complexes à implémenter ou invasifs et n’ont donc pas été retenus pour
la présente étude. L’obtention d’un contraste BOLD élevé malgré l’anesthésie est possible
par des insultes hypercapniques (Bock et al., 1998b) et hyperoxiques (Lu et al., 2009).
Celles-ci consistent à changer la concentration, respectivement, de dioxyde de carbone et
d’oxygène respiré par l’animal.
Hypercapnie Une insulte hypercapnique consiste à augmenter la concentration de di-
oxyde de carbone dans l’air inhalé par l’animal. Le CO2 a plusieurs effets physiologiques
sur le cerveau. Il est avant tout un puissant vasodilatateur, ce qui vient directement aug-
menter le débit sanguin dans les veines (Chiarelli et al., 2007). De plus, lorsque le taux de
CO2 de l’air respiré augmente, la pression partielle de CO2 fait de même, entraînant une
diminution du pH sanguin. La pression partielle d’oxygène s’en voit elle aussi augmentée.
À 4.7T, une augmentation de 5% du signal BOLD est observable chez l’animal anesthésié
par isoﬂurane lors de l’augmentation de la concentration de dioxyde de carbone de 5.4%
dans l’air inhalé (Sicard et al., 2003).
L’insulte hypercapnique a souvent été utilisée pour étudier le couplage neuro-vasculaire.
En effet, malgré ses effets sur le volume sanguin et sur la perfusion sanguine dans le
cerveau, le CO2 n’est pas censé inﬂuencer le métabolisme de l’oxygène dans le cerveau.
Ainsi, ce type de procédure peut être utilisée pour calibrer une expérience d’IRMf utilisant
diverses stimulations (Mark et al., 2011).
L’insulte hypercapnique implique un contraste BOLD, c’est-à-dire lié à une augmenta-
tion de T∗2. L’augmentation de la concentration de CO2 cause aussi une augmentation du
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T1 du sang (Righini et al., 1995), mais plus subtile. Un petit angle de bascule réduit la
pondération en T1 et rend cet effet négligeable.
Hyperoxie Une insulte hyperoxique consiste à modiﬁer la concentration d’oxygène in-
halée. Ce faisant, la concentration veineuse d’oxygène se voit augmentée et cause un
contraste BOLD très intense (Bulte et al., 2007). La variation de signal causée par une
insulte hyperoxique est majoritairement due à un changement de susceptibilité magné-
tique du sang et non à un changement de volume sanguin (Kennan et al., 1997) comme
cela pourrait être le cas lors d’une insulte hypercapnique. L’insulte hyperoxique semble le
choix idéal pour adapter les paramètres d’acquisition de l’appareil au contraste BOLD.
Stimulations sensorielles Dans les études sur des rats, les stimuli tactiles sont les plus
souvent utilisés. La majorité utilise un courant électrique contrôlé (Hyder et al., 1994;
Gyngell et al., 1996; Van Camp et al., 2006) et une petite partie est réalisée à l’aide
d’un montage mécanisé. La stimulation électrique de la patte avant, nociceptive ou non
(Tuor et al., 2000; Shih et al., 2008), est aussi utilisée pour étudier l’impact des différents
anesthésiques (Peeters et al., 2001; Pawela et al., 2009) et pour investiguer les change-
ments de volume sanguin (Mandeville et al., 1998), de débit sanguin (Silva et al., 1999)
ou de potentiels électriques locaux (Brinker et al., 1999). La résolution des techniques
d’IRMf utilisées permet de bien différencier la frontière entre les zones sensorielles de
la patte avant et celle de la patte arrière (Bock et al., 1998a; Chen et Shen, 2006; Go-
loshevsky et al., 2011) et même de la queue (Spenger et al., 2000) toujours lors d’une
stimulation électrique.
Les vibrisses sont un organe sensoriel extrêmement important pour le rat, ce qui en fait une
interface de choix avec la zone somato-sensorielle de l’animal. De ce fait, la stimulation
électrique (Yang et al., 1997), ou mécanique (Sanganahalli et al., 2008) de cette région
peut amener une réponse BOLD mesurable.
Une dernière catégorie de techniques d’IRMf consiste à mesurer les ﬂuctuations du su-
gnal BOLD lorsque le sujet est au repos, autrement dit sans stimulation (Biswal et al.,
1995a; Damoiseaux et al., 2006). Cette procédure permet d’identiﬁer des régions du cer-
veau dont les ﬂuctuations sont corrélées (Becerra et al., 2011b). Les écrits scientiﬁques
recensent quelques expérience d’IRMf au repos du rat anesthésié ayant permis d’étudier
la connectivité fonctionnelle de ces réseaux (Hutchison et al., 2010; D’Souza et al., 2014).
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1.5 Objectifs
L’IRMf du rat a déjà été implémenté dans plusieurs centres d’imagerie à travers le monde,
mais ses domaines d’application restent encore à explorer. L’objectif du présent projet est
premièrement d’implémenter le processus d’acquisition d’images par IRMf au CIMS. De
plus, nous voulons établir une procédure d’analyse des données robuste et donnant des
résultats consistants entre animaux contrôle. Ce mémoire a pour ambition la réalisation
d’expériences longitudinales sur des rats ayant reçu différentes doses de radiation au cer-
veau. Nous anticipons que la réponse BOLD sera réduite chez les animaux ayant reçu une
plus grande quantité de rayonnement ionisants. Toutefois, comme il en sera question plus
loin, cette hypothèse n’a pu être éprouvée.
1.6 Plan du mémoire
Le prochain chapitre (chapitre 2) de ce mémoire expose le matériel et les méthodes com-
munes à toutes les expériences réalisées. Une section examine aussi en détail le protocole
d’analyse développé exclusivement pour les données d’IRMf du rat au CIMS. Le chapitre
3 présente le premier type d’expériences tentées ; les animaux étaient soumis à des insultes
hypercapniques et hyperoxiques. L’acquisition était alors effectuée à l’aide d’un simple
écho de gradient multitranches. Cette même méthode d’acquisition a servi à l’étude de
deux stimulations mécaniques de la patte arrière. La première par jets d’air, et la seconde
à l’aide d’un tube de plastique pressé sur la patte arrière de l’animal. Ces expériences sont
décrites plus en détail dans le chapitre 4. On retrouve dans le chapitre 5 un survol de l’op-
timisation des valeurs de TR et de TE, des méthodes keyhole ainsi que de l’IRMf au repos.
Ces expériences ont pour but l’amélioration du contraste de l’image, la réduction du temps
d’acquisition et l’augmentation du RSB. Le chapitre 6 intègre les informations issues des
précédents chapitres dans le but d’en retirer une analyse globale. Les perspectives futures
du travail effectué dans le cadre de ce mémoire y sont aussi discutées.
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2 PROCÉDURE EXPÉRIMENTALE
Dans ce chapitre sont exposés les éléments techniques conjoints à toutes les expériences
menées. La section 2.1 recense le matériel utilisé alors que la section 2.2 décrit les procé-
dures expérimentales, notamment la préparation de l’animal. La section 2.3 décrit l’ana-
lyse des données. Cette dernière partie recense les différents logiciels utilisés.
2.1 Matériel
L’élaboration de nouvelles techniques d’IRM est directement liée aux avancées techno-
logiques des appareils d’acquisition. Le RSB des images est critique aux acquisitions de
faible contraste et dépend de l’équipement utilisé. Cette section présente le matériel em-
ployé dans le but d’obtenir un contraste BOLD.
2.1.1 IRM 7T
Toutes les expériences d’IRM décrites dans ce mémoire ont été réalisées à l’aide de l’ap-
pareil d’IRM 7 Tesla (300 MHz) pour petit animal du CIMS (Figure 2.1). Il s’agit d’un
appareil conçu par la compagnie Varian (Palo Alto, CA, États-Unis) et piloté par l’intermé-
diaire d’une console ainsi que du logiciel vnmrj version 1.1. La conﬁguration de l’appareil
permet d’atteindre des gradients de 400 mT/m dans chacune des trois directions.
FIGURE 2.1 – Appareil d’IRM pour petit animal du CIMS
IRM 7T petit animal du CIMS durant l’année 2015.
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2.1.2 Antennes
L’antenne émettrice est une antenne volumétrique d’un diamètre de 12 cm. Elle est ﬁxée
à un lit et à un appareil de contention. Le tout provient de la compagnie RAPID MR
International (Colombus, OH, États-Unis) et est visible sur la Figure 2.2.
FIGURE 2.2 – Préparation et contention de l’animal
L’animal est posé sur le lit, avec la tête enserrée dans l’appareil de contrition. L’antenne
est posée directement sur sa tête (ﬂèche du haut). Le lit peut accueillir des tubes de
ventilation (par son cone nasal, non visible sur l’image), une sonde de respiration et un
tube d’alimentation en air chaud à des ﬁns de thermorégulation. Un appareil de
stimulation mécanique peut être posé sur la patte arrière de l’animal (ﬂèche du bas)
2.1.3 Animaux
Durant le développement du protocole d’IRMf, les expériences ont été réalisées sur des
rats hébergés au CIMS. Les animaux avaient accès à de la nourriture ad libitum et étaient
régulés selon un cycle jour/nuit de 12 h/12 h. Les expériences décrites dans ce mémoire
ont été approuvées par le comité d’éthique à la recherche animale de l’Université de Sher-




Puisqu’il s’agit d’un projet de développement technique, plusieurs méthodes d’acquisition
différentes ont été tentées. Pour chacune, les paramètres ont été variés à la console de
l’IRM. Une description exhaustive de toutes ces tentatives n’étant pas adéquate, seuls les
ensembles de paramètres les mieux adaptés seront décrits ici. Les méthodes choisies au
fur et à mesure de l’évolution du projet reﬂètent fortement les résultats des expériences
précédentes.
2.2.1 Préparation de l’animal
Une expérience d’IRMf acquiert une information issue du système vasculaire. Ainsi, plu-
sieurs facteurs peuvent avoir un effet sur la réponse obtenue. L’animal peut paniquer lors-
qu’il est restreint dans l’appareil, indisposé par la contention et le bruit sonore provenant
du système de gradient. Ce trouble est à même d’amorcer des ﬂuctuations dans la res-
piration et les battements cardiaques du rat. Les différents anesthésiques, utilisés pour
immobiliser et calmer l’animal, peuvent aussi avoir un effet (vasoconstriction ou vasodi-
latation). De plus, une irradiation du cerveau de l’animal peut considérablement l’affaiblir
(Lawrence et al., 2010). Il faut donc un protocole qui tienne en compte ce facteur.
Il existe plusieurs protocoles différents pour immobiliser un rat dans un appareil d’IRM
le temps d’une expérience. L’animal peut soit être conscient dans l’appareil, ou il peut
y être sous anesthésie. Pour réaliser une expérience d’IRMf sur un rat conscient, il faut
l’entraîner préalablement (Sachdev et al., 2003). Toutefois, il est possible que l’animal
panique durant la procédure, faussant ainsi les données acquises. Une majeure partie des
études d’IRMf sur des rats utilise une combinaison d’anesthésiants.
Il a été choisi d’anesthésier légèrement les animaux avec de l’isoﬂurane. Pour les ex-
périences d’hyperoxie et d’hypercapnie, il est reporté que cet anesthésique a pour effet
une réduction du signal BOLD par rapport à l’état conscient (Sicard et al., 2003). L’iso-
ﬂurane peut aussi avoir un impact sur le signal dans le cas de stimulations sensorielles.
En effet, une concentration d’isoﬂurane, même mineure (1.2%), inhibe complètement les
connexions synaptiques du cortex moteur (Haghighi, 1998). Ceci laisse croire que les
zones sensorielles correspondantes sont aussi affectées. Une étude récente conﬁrme toute-
fois la présence d’une activation BOLD lors d’une stimulation sensorielle sous une faible
dose d’isoﬂurane (Peng et al., 2015).
Pour chacune des expériences réalisées au CIMS, les animaux sont anesthésiés à l’aide
d’isoﬂurane. Cette substance permet de réaliser des expériences longitudinales sur un
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même animal. L’anesthésie est induite avec 4% d’isoﬂurane durant une quinzaine de mi-
nutes – jusqu’à perte du réﬂexe lors du pincement de la patte arrière. Après stabilisation de
l’animal dans le lit de contention, la concentration d’isoﬂurane est réduite à 1% et adaptée
lorsque nécessaire pour garder une respiration stable. La respiration est mesurée à l’aide
d’un capteur de pression situé sous le ventre du rat. Puisque l’isoﬂurane compromet sa
thermorégulation, l’animal est gardé à une température constante à l’aide d’un ﬂot d’air
chaud et d’un thermostat. L’approvisionnement en oxygène est ﬁxé à environ 1,5 L/min
pour toute la procédure. Durant l’expérience fonctionnelle, et quelques minutes avant, la
concentration d’isoﬂurane n’est pas variée, puisque celle-ci a un impact direct sur le cou-
plage neuro-vasculaire (Masamoto et al., 2009). Il est souhaité que le système vasculaire
de l’animal se stabilise avant le début de la prise de mesures.
2.3 Analyse informatique
Les outils informatiques utilisés dans le cadre de ce projet proviennent de deux paquets
logiciels typiques à l’analyse de données d’IRMf. Le premier est AFNI (Cox, 1996), avec
ses multiples parties et son interface graphique élaborée. Son outil de visualisation intègre
une grande quantité de logiciels de traitement d’images. Les programmes contenus dans
le paquet AFNI peuvent aussi être invoqués en ligne de commande, ce qui permet une
automatisation de l’analyse.
Le second paquet logiciel utilisé est FSL (Jenkinson et al., 2012), choisi pour son outil
de recalage linéaire Flirt (Jenkinson et Smith, 2001). Flirt peut être lancé en ligne de
commande ou bien par l’intermédiaire de son interface graphique. Le recalage étant source
d’erreurs, une inspection visuelle est nécessaire entre chaque étape. L’outil de visualisation
FSLView assure très bien cette fonction.
Le format des ﬁchiers enregistrés par l’appareil d’IRM 7T petit animal n’ est pas compa-
tible avec les logiciels AFNI et FSL. Les ﬁchiers portant l’extension .fdf peuvent être lus
par le logiciel Fiji puis convertis en format NifTI 1. Cette procédure a posé des difﬁcultés
pour certaines données de grande dimension. Une interface de conversion et de traitement
de données aux formats .fdf et .ﬁd (issus des spectromètres Varian) a donc été développée
dans le langage Python. 2
1http://nifti.nimh.nih.gov/
2 Cette bibliothèque est disponible en ligne sous le nom de variantools : https://github.com/
Vincent-Methot/varian_tools
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2.3.1 Analyse de base
Le protocole d’analyse des images présentées dans les chapitres 3 et 4 est le même. En
effet, bien que la stimulation varie, les résultats ont la même forme et se représentent dans
tous les cas comme une carte d’activation. Voici les étapes de ce protocole :
1. Conversion du format .fdf vers le format NifTI à l’aide d’un script Python
2. Inspection visuelle dans AFNI ou FLSView.
3. Correction de mouvement avec l’outil 3dvolreg d’AFNI. Un exemple du signal
temporel est donné à la Figure 2.3b. Un exemple d’image dans les deux conditions
est visible sur la Figure 2.4c et 2.4d. Un mouvement trop important de l’animal
pourrait rendre les données inutilisables.
4. L’outil 3dDetrend d’AFNI permet d’enlever les ﬂuctuations lentes des séries tem-
porelles de l’image (Figure 2.3c). Celles-ci peuvent être dues à des ﬂuctuations de
l’appareil ou des fonctions physiologiques de l’animal sur plusieurs dizaines de mi-
nutes.
5. Le ﬁltre moyen adaptatif à 9 points d’AFNI est ensuite utilisé pour réduire le niveau
de bruit des images. Celui-ci permet d’augmenter le RSB des séries temporelles,
trop bas autrement pour obtenir une activation lors de la prochaine étape (Figure
2.3d).
6. 3dfim (de AFNI) calcule ﬁnalement l’image fonctionnelle en comparant les séries
temporelles de chacun des voxels avec le signal idéal. Il s’agit d’une carte de coef-
ﬁcients de corrélation de Person.
7. Cette dernière carte est bruitée. Un seuillage et un regroupement par plus proches
voisins est nécessaire. Les caractéristiques générales de l’image ont un impact sur
les paramètres de cette étape. Il existe une bonne part de subjectivité dans le choix de
ces variables. Toutefois, deux directives simples permettent d’obtenir des résultats
comparables. Une bonne carte d’activation n’afﬁche pas de voxels individuels ni
d’activation en dehors du crâne.
Le mouvement est le principal artéfact des images. Comme il peut avoir un impact sur
les étapes subséquentes de l’analyse, il est corrigé en premier. Cette correction est essen-
tiellement réalisée par un recalage. Pour chaque pas de temps, l’outil 3dvolreg d’AFNI
aligne l’image avec celle du temps précédent. Le recalage ne corrige pas nécessairement
tout l’artéfact de mouvement.
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Évolution du signal d’un voxel caractéristique. En (a), le signal initial. En (b) et (c) on
voit le signal, respectivement après correction de mouvement (volreg) et après
correction des ﬂuctuations lentes (3dDetrend). En (d), le signal ﬁnal, après ﬁltrage
moyen adaptatif à neuf points. On compare ce signal avec le signal attendu (barres
rouges).
Il est possible de rafﬁner le procédé en corrigeant le signal de chacun des voxel. Les fonc-
tions de mouvement, données par 3dvolreg, peuvent être extraites des séries temporelles.
Il en va de même pour la respiration, acquise directement sur l’animal. Ce deuxième type
de correction a toutefois été omise de notre analyse pour deux raisons. Dans un premier
cas, des essais préliminaires n’ont pas démontré la pertinence de cette opération. Dans un
second cas, comme il sera question à la section 4.2, la respiration peut être dépendante de
28




Apparence des images après chaque étape de l’analyse. (a) et (b) donnent les images
initiales dans deux conditions diffentes (hyperoxie et normoxie respectivement). (c) donne
le résultat après correction de mouvement par volreg (pour l’hyperoxie). (d) donne la
même image après correction des ﬂuctuations lentes (3dDetrend). L’information
anatomique est alors disparue des images, et seule une analuse des séries temporelles
révèle la différence entre les deux conditions. (e) donne la carte des coefﬁcient de
corrélation obtenus à l’aide de 3dfim, dont (f) est la version seuillée, et juxtaposée à une
image anatomique.
la stimulation. Le mouvement de certains animaux lors de l’insulte hyperoxique était aussi
dépendant de la stimulation. Ce type de régression ne peut fonctionner que dans le cas où
le signal régressé est indépendant du signal de référence.
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2.3.2 Débruitage
Le RSB des images était insufﬁsant pour l’obtention de cartes d’activation reproductibles.
Un débruitage des séries temporelles permet de réduire le bruit, principalement présent
dans les ﬂuctuations de haute fréquence, préservant le signal de plus basse fréquence cor-
rélée à la stimulation. L’utilisation de plusieurs techniques de débruitage différentes est
reportée dans les écrits scientiﬁques (Wink et Roerdink, 2004; Kay et al., 2013). En ce qui
concerne l’IRMf de l’humain, les techniques de moyennage non-locales on démontré per-
mettre l’identiﬁcation de zones d’activation autrement inaccessibles (Bernier et al., 2014).
Dans notre cas, nous avous décidé d’utiliser le ﬁltre adaptif moyen déjà implémenté dans
AFNI. Les ﬁltres adaptifs ont déjà démontré leur pertinence dans la suppression de bruits
d’origine physiologique dans l’analyse d’image d’IRMf (Piaggi et al., 2011). Un moyen-
nage non-local utilisant aussi les informations temporelles de l’image pourrait aussi une
augmentation substantielle du RSB (Song et al., 2015).
2.3.3 Seuillage et regroupement
Lors du seuillage de la carte de coefﬁcients de corrélation, certaines zones d’activation
peuvent apparaître à l’extérieur du cerveau. Celles-ci sont souvent issues de régions possé-
dant un faible RSB. Une extraction automatique de l’image du cerveau à l’aide de plusieurs
logiciels a été tentée, mais n’a pas donné de bon résultat. Une extraction manuelle a été en-
visagée. Nous avons toutefois décidé de garder toutes les parties de l’image et d’identiﬁer
visuellement les zones problématiques. En effet, ceci permet d’avoir un meilleur aperçu
du bruit et des artéfacts présents, ce qui est commode en phase de développement.
2.3.4 Comparaison de groupes
Puisque le RSB d’une expérience d’IRMf avec stimulation mécanique de la patte ar-
rière est trop faible pour discerner une activation, nous avons bâti une analyse de groupe.
Chaque séance d’acquisition avec une stimulation mécanique comprenait aussi une expé-
rience avec insulte hyperoxique.
Après une analyse de base (section 2.3.1), chaque image fonctionnelle est recalée sur son
image anatomique à l’aide de flirt. Une inspection visuelle est nécessaire à chaque fois.
Les images anatomiques sont recalées sur une image de référence, à la base de l’espace
commun. Notre image de référence est l’image anatomique d’un des animaux de l’étude.
On combine la transformation de l’image fonctionnelle vers l’image anatomique et celle de
l’image anatomique vers l’espace commun (commande convert_xfm de fsl). On applique
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cette transformation sur chacune des cartes de corrélation aﬁn qu’elles se retrouvent dans
le même espace. Cette dernière opération permet d’effectuer une moyenne sur l’ensemble
des cartes. Un bon recalage et une faible diversité entre les sujets augmente le RSB de cette
expérience. L’ensemble des étapes de la comparaison de groupe est illustré à la Figure 2.5.
FIGURE 2.5 – Procédure de recalage des images
IRMf #1 IRMf #2Anatomie #1 Anatomie #2
Transform. A Transform. B Transform. C
Corrélation #1 Corrélation #2








dans l'espace de anatomie #2
.mat .mat .mat
Séquence d’événements nécessaires à une comparaison de groupes. Les blocs
représentent des ﬁchiers, dont le type est indiqué en mauve. Les blocs supérieurs sont les
images initiales. Les blocs verts sont des images situées dans l’espace commun.
Le racalage linéaire effectué par flirt ne peut traiter la majorité des disparités inter-
individuelles. Lorsqu’une meilleure précision est nécessaire dans l’identiﬁcation d’une
zone d’activation, un recalage non-linéaire, comme celui implémenté dans le logicial ANTS
(Avants et al., 2009) s’avère est une meilleure procédure.
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3 INSULTES DE GAZ
Une expérience d’IRMf menée à l’aide d’un stimulus somato-sensoriel est censée créer un
contraste BOLD dans une zone très précise du cerveau. Plusieurs embûches peuvent tou-
tefois empêcher une telle expérience de fonctionner au premier essai. Une anesthésie trop
forte, une stimulation trop faible ou une séquence d’acquisition inadéquate doivent être
identiﬁées. Dans le but d’optimiser la procédure d’acquisition, nous avons décidé d’utili-
ser une insulte de gaz, dont l’effet est systémique et prétendument robuste (Chiarelli et al.,
2007).
3.1 Hypercapnie
Protocole En plus des méthodes décrites dans le chapitre 2, une insulte hyperoxique a
été mise en place. Deux sources de gaz sont mises en opposition et administrées en al-
ternance à l’animal. Le gaz provient de bonbonnes sous pression. Dans l’état de base,
l’animal respire le gaz provenant d’une bombonne contenant de l’oxygène pur. L’activa-
tion est réalisée avec un mélange de 95% d’oxygène avec 5% de dioxyde de carbone.1
Une valve manuelle permet le passage rapide d’une bombonne à l’autre, dont les débits
sont préalablement ﬁxés. L’animal inhale chaque mélange gazeux durant 5 minutes, en
alternance. L’expérience est composée de 4 blocs de base (oxygène pur) intercalés de 4
blocs d’hypercapnie, le tout pour un total de 35 minutes.
Cette expérience a été tentée à deux reprises. La première fois, une taille de voxel de 125
μm x 500 μm x 1000 μm est utilisée. Dans le but d’obtenir un meilleur RSB, une taille de
voxel de 500 x 500 x 1500 μm a ensuite été utilisée. Le tableau 3.1 montre les paramètres
d’acquisition des expériences d’hypercapnie.
1Lorsque possible, il est conseillé de mélanger l’isoﬂurane à de l’oxygène pur et non à de l’air ambiant
pour réaliser une anesthésie. (Hau et al., 2002)
Tableau 3.1 – Paramètres d’acquisition pour l’insulte hypercapnique
Champ de vue [mm2] Résolution Tranches Épaisseur [mm] Répétitions
32x32 256x64 15 1.0 80
32x32 64x64 10 1.5 80
Paramètres des acquisitions avec insulte hypercapnique.
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Résultats Pour les deux expériences, la Figure 3.1 montre deux tranches dans la partie
supérieure du cerveau. Les images sont analysées en suivant la procédure décrite dans la
section 2.3.1. On reconnait bien sur les images de plus haute résolution, sur la Figure 3.1a,
la forme de veines attenantes au cortex. Toutefois, sur la Figure 3.1b, aucune activation
n’est visible dans le cortex pour des tranches similaires (mais plus épaisses). Le signal est
dilué par un effet de volume partiel.






Insulte hypercapnique sur deux tranches supérieures avec une résolution de (a) 125 μm x
500 μm x 1000 μm (b) 500 μm x 500 μm x 1500 μm.
Les expériences faites avec l’insulte hypercapnique – décrites précédemment – nous ont
donné un faible RSB qui se situe à la limite de notre capacité d’analyse. Ainsi, puisque le
but premier est de développer la meilleure méthode d’acquisition d’une expérience d’IRMf
avec stimulation somato-sensorielle, nous voulons un contraste BOLD aussi élevé que
possible. Le dioxyde de carbone ne semblant pas un bon candidat, c’est avec une insulte
hyperoxique que nous avons continué.
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Tableau 3.2 – Paramètres d’acquisition pour l’insulte hyperoxique
Champ de vue [mm2] Résolution Tranches Épaisseur [mm] Répétitions
40x40 256x64 10 1.5 40
32x32 256x64 10 1.5 40
32x32 64x64 10 1.5 70
Paramètres des acquisitions avec insulte hyperoxique. Il s’agit d’une démarche
exploratoire permettant d’obtenir le meilleur RSB en fonction de la dimension du voxel et
du temps d’acquisition. La ligne en caractères gras décrit les images présentées dans la
section résultats.
3.2 Hyperoxie
Protocole À l’état de repos, l’animal inhale de l’oxygène pur à 100%. Lors de la sti-
mulation, le mélange de gaz est composé de 20% O2 et de 80% N2. Ce mélange d’air
médical est similaire à l’air ambiant. Les gaz utilisés pour l’insulte hyperoxique sont issus
du système de distribution en gaz du CIMS.
Le tableau 3.2 montre les paramètres d’acquisition utilisés pour les expériences d’hyper-
oxie. Chaque mélange gazeux est inhalé 5 minutes à la fois par l’animal, le tout durant
trente minutes. Plusieurs ensembles de paramètres d’acquisition ont été essayés dans le
but d’obtenir le meilleur RSB. Plusieurs durées d’acquisition et durées des blocs – non
montré – ont aussi été tentées. Seule la dernière ligne (en gras) a été retenue pour l’étude
de groupe présentée ici.
Un exemple des images brutes obtenues lors d’une expérience d’hypercapnie est donné
par la ﬁgure 3.2. Les variations maximales du signal BOLD se situent autour de 30%.
FIGURE 3.2 – Images brutes sous conditions hyperoxiques
Exemples d’images obtenues lors d’une expérience d’hyperoxie sous les conditions d’air
médical (AM) et d’oxygène pur (O2).
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Résultats L’insulte hyperoxique a chaque fois donné des cartes d’activation convain-
cantes. Dans tous les cas, à la suite de l’analyse décrite à la section 2.3.1, une activation
signiﬁcative est visible autour de plusieurs vaisseaux sanguins (Figure 3.3a). Elle est aussi
présente dans le tronc cérébral (Figure 3.3b) ainsi que dans les zones profondes du cer-
veau (Figure 3.3c) et à la jonction du bulbe olfactif et du cortex cérébral (Figure 3.3d).
Les coupes montrées en Figure 3.3 sont issues d’une combinaison de six expériences avec
insulte hyperoxique réalisées à l’aide des paramètres de la dernière ligne du tableau 3.2.






Activation signiﬁcative à la suite d’une insulte hyperoxique issue d’images BOLD à
l’aide de la procédure décrite à la section 2.3.1 En (a), activation située dans des
vaisseaux sanguins. En (b), activation située dans le tronc cérébral. En (c), activation
située dans les zones profondes de l’encéphale. En (d), activation dans le cortex près de
la jonction avec le bulbe olfactif.
On remarque que les zones d’activation sont beaucoup moins ﬁnes que celles obtenues
avec l’insulte hypercapnique, mais elles sont plus nombreuses et signiﬁcatives. Cette in-
sulte semble pour cette raison être un meilleur choix pour l’optimisation des paramètres
d’acquisition du protocole d’IRMf. En effet, on cherche à maximiser le RSB d’une acti-
vation BOLD arbitraire. Le contraste BOLD est causé par une augmentation de l’oxygé-
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nation veineuse, ce qui entraîne une baisse de susceptibilité et donc une augmentation de
signal (voir section 1.2). Ce phénomène est le même dans les cas d’une insulte de gaz et
d’une stimulation somato-sensorielle. Pour l’insulte hyperoxique, les zones d’activation
se situent autant en périphérie du cerveau que dans les zones profondes, ce qui s’explique
par la présence de veines dans ces deux régions.
Application au cerveau de rat irradié Puisque les expériences utilisant l’insulte hy-
peroxique aboutissent à des cartes d’activation convaincantes, une application préclinique
a pu être envisagée. Nous avons mené un examen d’IRMf avec hyperoxie sur un animal
dont le cerveau avait été irradié 90 jours plus tôt à l’aide du GammaKnife. 100 Gy ont été
déposés dans la zone S1 à l’aide du protocole présenté dans (Constanzo et al., 2015b). Le
résultat est visible sur la Figure 3.4b.





En (a), on voit l’activation BOLD avec insulte hyperoxique sur un cerveau de rat sain. En
(b), le cerveau d’animal dont la zone S1 a été irradiée (encadré bleu) au GammaKnife.
En comparaison d’un rat sain (Figure 3.4a), le cerveau d’un rat irradié semble, pour une
tranche similaire, subir une déformation de sa carte d’activation BOLD. Ceci peut s’ex-
pliquer par deux phénomènes. Un grand nombre de vaisseaux sanguins peuvent avoir été
détruits par la forte dose d’irradiation. De ce fait, la circulation sanguine est fortement ré-
duite, voire supprimée, dans la zone endommagée. L’insulte hypercapnique n’ayant aucun
impact sur une zone non vascularisée, la zone irradiée n’afﬁche pas de signal BOLD.
Il est possible que le système vasculaire soit toujours partiellement fonctionnel, comme
semble l’indiquer l’imagerie pondérée par susceptibilité. En effet, une vascularisation peut
encore être présente dans la zone irradiée, mais sous une forme réduite. L’imagerie pon-
dérée par susceptibilité est toutefois très sensible à la présence de fer et d’hème, dont
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la concentration dans la zone nécrosée peut avoir augmenté en réponse aux dommages
reçus (Gozzelino et al., 2010). Une combinaison des deux phénomènes est évidemment
possible, et rend hasardeuse l’analyse de l’IRMf à contraste hyperoxique. Cette brève ex-
périence préliminaire, menée une seule fois, nous montre tout de même qu’il est possible




Le but de ce projet est d’obtenir une réponse BOLD très localisée et mesurable avec préci-
sion. Pour ce faire, une stimulation tactile, activant tout ou une partie des zones sensorielles
du rat, semble tout indiquée. D’importantes contraintes expérimentales limitent toutefois
le protocole. L’animal doit être tenu immobile, probablement anesthésié. De plus, la géo-
métrie de l’appareil, du lit de l’animal et de l’antenne limitent certains types de stimulation.
L’isoﬂurane a un impact sur le ﬂot sanguin cérébral, composante majeure du contraste
BOLD. Cet effet a été mesuré et est minimal dans le cortex où il est évalué à environ
20% (Sicard et al., 2003). Cet agent d’anesthésie est aussi un vaso-dilatateur (Matta et al.,
1999) qui tend à réduire les mesures électroencéphalographiques (Stullken et al., 1977)
ainsi que le métabolisme de l’oxygène (Maekawa et al., 1986) durant une tâche.
Comme décrit dans la section 2.2, durant une expérience d’IRM, l’accès à l’animal est
limité. De ce fait, la méthode de stimulation la plus utilisée dans la littérature est l’im-
pulsion électrique. Hyder et al. sont les premiers à reporter une activation BOLD somato-
sensorielle du rat (Hyder et al., 1994). Ils ont utilisé à cette ﬁn deux électrodes insérées
dans l’une des pattes avant de l’animal. La stimulation était réalisée avec des impulsions
électriques de 5V, longues de 0.3 ms et répétées à une fréquence de 3 Hz. La durée de la
stimulation était de 276 secondes. L’anesthésie a été réalisée à l’aide d’α-chloralose.
Le protocole que nous souhaitons développer impliquera des rats dont l’état de santé est
fragilisé par une dose de radiation. Une stimulation électrique suivant une anesthésie à
l’isoﬂurane pourrait être une trop grande épreuve et causer la perte du sujet. Nous avons
donc choisi une stimulation par pression d’une patte arrière. Un argument supplémentaire
pour la mise de côté de la stimulation électrique vient du principe de fonctionnement de
l’IRMf. L’antenne réceptrice permettant l’acquisition des images est sensible aux varia-
tions de champ électrique. La stimulation pourrait donc causer des parasites dans le signal
BOLD.
La zone sensorielle de la patte arrière (S1HL) mesure environ 3 mm. Un cerveau de rat,
dans l’axe antéro-postérieur, mesure près de 25 mm. De ce fait, une acquisition coronale
par tranches de 2 mm d’épaisseur nécessite 13 tranches pour couvrir tout le cerveau. Le
champ de vue est positionné à l’aide de l’explorateur1 en direction sagittale. Les tranches
1Il s’agit de la première acquisition de l’expérience, destinée à donner rapidement un aperçu de l’anato-
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débutaient alors à la ﬁscure rhinale, séparant le bulbe olfactif du cortex cérébral (voir Fi-
gure 4.1). Un TR long (400 ms), permet d’acquérir toutes les tranches nécessaires à la
couverture du cerveau, ce qui facilite le recalage encore les images et diminue la pondéra-
tion T1.
FIGURE 4.1 – Coupe sagittale d’un cerveau de rat
Coupe sagittale centrale issue d’un atlas du cerveau du rat (Paxinos et Watson, 1986).
L’encadré rouge représente les tranches où il est possible de retrouver un signal issu de
S1HL. Reproduit avec l’autorisation de Elsevier.
4.1 Stimulation par jets d’air
La stimulation mécanique des vibrisses du rat initie une réponse BOLD reproductible
(Yang et al., 1996, 1997; Lu et al., 2003). Une expérience d’IRMf utilisant une stimulation
par jets d’air a notamment été présentée (Sanganahalli et al., 2008). Puisque l’antenne que
nous utilisons couvre complètement la tête de l’animal, une telle procédure a été impos-
sible. Nous nous sommes toutefois inspiré de cette méthode pour assembler un stimulateur
par jets d’air à l’aide d’une valve solénoide SY5120-5DZ-01T de SMC Corporation (To-
kyo, Japon) ainsi que d’un oscillateur électronique (voir Figure 4.2). Le contrôleur règle
l’ouverture de la valve d’air comprimé. La pression répétée sur l’une des pattes arrière de
l’animal devrait induire une réponse BOLD dans la zone S1HL.
La Figure 4.2 montre le fonctionnement du contrôleur électronique alimenté avec un
convertisseur 120VAC/24VDC. Un ampliﬁcateur opérationnel est utilisé en mode oscil-
lateur à relaxation. La fréquence d’oscillation dépend de la capacité (C) et de la résistance
du potentiomètre Ce dernier sert de sélecteur de fréquence. La sortie de l’ampliﬁcateur
mie de l’animal dans les trois axes pour mieux planiﬁer les séquences subséquentes.
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Montage électronique réalisé pour pulser un ﬂot d’air continu.
opérationnel est directement dirigée vers la valve solénoïde, laquelle fonctionne avec une
tension de 24V. La sortie coaxiale en parallèle permet de mesurer la fréquence d’opération
de la valve (e.g. à l’aide d’un oscilloscope).
Protocole La fréquence des impulsions est réglée à 3 Hz. Le débit de gaz, régulé par la
valve, est limité à 15 L/min. La sortie d’air est ﬁxée à la patte de l’animal avec de la gaze
et du ruban adhésif médical. Une inspection du montage permet de conﬁrmer a posteriori
que la sortie d’air n’a pas bougé.
Plusieurs tentatives de stimulation par jets d’air ont été réalisées. La durée de l’expérience
a varié de 25 à 60 minutes. Des blocs de stimulation d’une durée de une à deux minutes
sont intercalés avec une mesure de l’état de base (variant entre deux et quatre minutes).
Une partie des expériences sont réalisées avec la technique keyhole décrite à la section 5.
Résultats Dans tous les cas, la procédure d’analyse décrite à la section 2.3.1 ne permet
pas d’identiﬁer une région d’activation. La sensation causée par un jet d’air pulsé est in-
sufﬁsante pour observer une activation BOLD. C’est pour cette raison qu’une stimulation
mécanique, plus énergétique, est présentée dans la prochaine section.
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4.2 Stimulation mécanique
Il existe, à notre connaissance, une seule tentative d’obtenir une réponse BOLD à l’aide
d’un assemblage mécanique sur la patte de rat (Welsh et al., 2009). Ces derniers utilisent
un appareil fait sur mesure pour appliquer, à une fréquence de 2 Hz, une pression prescrite
sur la patte arrière de l’animal. Ils emploient une séquence EPI pour imager la zone sen-
sorielle toutes les 6 secondes avec une résolution de 500μm par 500μm par 1 mm. Leurs
périodes de stimulation de 30 secondes sont intercalées entre des périodes de repos d’une
minute, le tout durant 16 minutes. Leur but est de comparer la réponse BOLD entre des
animaux conscients et des animaux anesthésiés avec 2% d’isoﬂurane. Ils ont pu identiﬁer
une réponse BOLD chez les animaux éveillés, mais pas chez les animaux endormis.
Pour notre projet, un montage simple constitué de deux tubes de plastique de diamètres
différents permet de vériﬁer le fonctionnement d’une telle stimulation. Le plus gros est ﬁxé
à une des pattes arrières à l’aide d’une pièce de plastique imprimée à cet effet. L’activation
du mécanisme est effectuée de façon manuelle, en glissant le petit tube à l’intérieur du plus
gros dans le but d’appliquer une pression à distance. La stimulation se doit d’être intense
sans toutefois être douloureuse, ce qui pourrait causer une activation BOLD différente.
Protocole Une expérience d’IRMf est réalisée sur 6 rats dont la patte arrière gauche
est stimulée mécaniquement. Des périodes de repos et de stimulation de 5 minutes se
suivent en alternance durant 60 minutes. La stimulation, effectuée de façon manuelle, est
d’une fréquence d’environ 3 Hz. Chaque image, contenant 10 tranches, est acquise en 26
secondes, avec une résolution de 64 x 64 sur un champ de vue de 32 mm par 32 mm. Les
voxels mesurent donc 500 μm par 500 μm par 2000 μm.
Comme pour l’insulte hyperoxique, les images sont acquises à l’aide d’une séquence
d’écho de gradient avec un TR de 400 ms, un TE de 20 ms et un angle de bascule de
25◦. De l’oxygène pur est administré à l’animal, ce qui est recommandé avec l’anesthésie
à l’isoﬂurane, mais peut aussi avoir un impact sur sa réponse BOLD. Dans le but de ré-
duire le bruit de l’analyse, une étude de groupe a été réalisée avec les six images obtenues
selon le protocole décrit à la section 2.3.4.
Résultats L’analyse de groupe n’a pas permis d’obtenir une carte d’activation sur la-
quelle la zone S1HL est clairement identiﬁable. Toutefois, l’analyse individuelle d’un des
six animaux permet d’identiﬁer quelques voxels activés à l’intérieur de S1HL. La Figure
4.3b montre ce résultat. L’encadré vert de la Figure 4.3a illustre S1HL un atlas.
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En (a), atlas du cerveau de rat (Paxinos et Watson, 1986) – reproduit avec la permission
de Elsevier. En (b), activation BOLD possible lors d’une stimulation mécanique de la
patte arrière. TR : 400ms, TE : 20ms, Résolution : 500 μm x 500 μm x 2000 μm, 140
répétitions. La position approximative de la zone S1HL est encadrée en vert
Il est loin d’être certain que cette réponse BOLD soit authentique. Le seuillage et le re-
groupement par plus proche voisins ont été effectués de manière à supprimer les activa-
tions à l’intérieur du cerveau. Il existe donc une probabilité que ces voxels activés le soient
faussement. De plus, ceux-ci ne sont situés que dans le bas de la zone S1HL, alors qu’ils
devraient être distribués dans toute la zone. En somme, les résultats obtenus ne sont pas
sufﬁsants pour prouver l’existence d’une réponse BOLD mesurable à l’aide du protocole
expérimental présenté.
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5 OPTIMISATION DE L’ACQUISITION
Puisque l’IRMf nécessite une acquisition rapide d’un signal souvent bruité, il peut être
extrêmement avantageux de contourner le motif d’acquisition de base. Il existe une multi-
tude de méthodes ayant pour but d’accélérer l’acquisition ou d’en augmenter le RSB. Pour
n’en nommer que quelques-unes, notons des techniques comme l’EPI, l’imagerie paral-
lèle et le multitranches simultanées. Ces dernières sont inadéquates au projet décrit dans
ce mémoire. En effet, l’implémentation de certains de ces procédés serait impossible dans
la conﬁguration actuelle de l’imageur du CIMS ou dans un délai raisonnable. Diverses
tentatives pour obtenir de meilleures images seront tout de même décrites dans les trois
sections de ce chapitre.
5.1 Optimisation des paramètres d’acquisition
La méthode la plus simple pour augmenter la qualité d’une image d’IRM est d’optimiser
les paramètres d’acquisition de la séquence utilisée. Pour réaliser une expérience d’IRMf,
nous avons à notre disposition une séquence conventionnelle d’écho de gradient multi-
tranches. Celle-ci permet d’obtenir des images pondérées en T∗2 – très sensible au contraste
BOLD – lorsqu’un TE court et un TR long sont utilisés. Le choix de la résolution est aussi
un paramètre de choix en ce qui concerne la précision des images ainsi que leur RSB. De
même, l’angle de bascule a un léger impact sur le résultat de l’expérience et l’orientation
des tranches change la couverture du cerveau. Voici les démarches faites pour chacun :
TE Dans une acquisition par écho de gradient, la pondération T∗2 est directement reliée
au choix de TE. L’impact de ce paramètre est bien représenté à la Figure 1.9. Le RSB
des images décroît exponentiellement avec TE. Le contraste BOLD, lui, varie de façon
un peu plus complexe, et dépend de la différence entre les temps de relaxation T∗2 du
sang oxygéné (oxy) et du sang désoxygéné (deoxy) (Chen et Ogawa, 1999). Plusieurs
modèles complexes existent dans le but d’estimer le TE optimal à une acquisition BOLD
(Posse et al., 1999; Moortele, 2008). Ceux-ci sortent toutefois du cadre de ce projet, et




2,oxy − e−TE/T∗2,deoxy (5.1)
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D’où on peut isoler TEopt :
TEopt =








2,deoxy, quant à eux, sont estimés de façon expérimentale. La quantité d’oxygène
sanguin dans le cerveau varie avec la concentration d’oxygène de l’air inhalé par l’ani-
mal, comme expliqué à la section 3.2. Le T∗2,oxy peut être considéré comme le T
∗
2 mesuré
dans le cortex d’un rat sous hyperoxie. Celui-ci se situe autour de 20 ms pour les expé-
rience menées. T∗2,deoxy est assimilable au T
∗
2 mesuré dans le cortex d’un rat sous normoxie
(approximativement 30 ms).
On laisse d’abord le système vasculaire de l’animal se stabiliser suite à l’anesthésie et à
la concentration d’oxygène inhalée durant 5 minutes (Lu et al., 2009). Ensuite, une ac-
quisition par écho de gradient est effectuée avec un TE variant entre 3 ms et 29 ms par
incrément de 2 ms. L’exponentielle décroissante de l’équation 1.5 est ajustée au signal de
chaque voxel en fonction de TE. Après une transition de gaz et une nouvelle période de
stabilisation, le second paramètre peut être estimé. Avec T∗2,oxy et T
∗
2,deoxy, une carte du
TEopt peut être estimée à l’aide de l’équation 5.3 (voir Figure 5.1). Cette carte a plusieurs
particularités. On remarque que la partie ventrale du cerveau (le bas de l’image) est consi-
dérablement plus sombre que le cortex (le haut). Ceci s’explique par la présence des sinus
de l’animal, région contenant beaucoup d’air. Une interface avec de l’air altère la suscep-
tibilité magnétique adjacente, réduisant du coup le T∗2. Puisque seule la zone S1HL, dans
le cortex supérieur, nous intéresse, les résultats de l’analyse n’en sont pas affectés. Le TE
optimal y est compris entre 20 et 25 ms.
TR Le TR a un impact direct sur le temps d’acquisition, et donc sur le nombre d’images
qu’il est possible d’acquérir pour un délai donné (Brown et al., 2014). Ceci change donc
le RSB de l’expérience, puisqu’il est possible de moyenner les images entre elles. À titre




FIGURE 5.1 – TE optimal pour un contraste hyperoxique
Carte du TE optimal à utiliser pour obtenir un contraste BOLD à 7T sur un cerveau de
rat. Dans la partie supérieure du cortex, cette valeur est située entre 20 ms et 25 ms.
rieur à celui d’une image individuelle. La réduction du TR augmente toutefois la pondéra-
tion T1, ce qui réduit le signal mesuré. L’établissement d’un modèle de prédiction du RSB
en fonction de TR aurait fourni une indication optimale du TR à utiliser. C’est toutefois
une méthode plus empirique qui a été choisie pour déterminer ce paramètre.
Une expérience d’hyperoxie, comme celles décrites dans la section 3.2, a été réalisée avec
plusieurs TR compris entre 100 ms et 500 ms. Après analyse de base (décrite en section
2.3.1), le nombre de voxels activés dans le cerveau donne une indication du RSB. En effet,
puisque l’activation devrait être située dans toutes les zones vascularisées du cerveau, la
qualité de l’expérience augmente avec la taille de l’activation. Chacune des images ac-
quises était aussi inspectée qualitativement. Des images d’IRMf visuellement peu bruitées
et similaires aux images anatomiques sont préférables car elles augmentent la précision du
recalage dans une comparaison de groupe. La même expérience a été effectuée avec des
TE variant entre 12 ms et 27 ms. Malgré quelques résultats similaires en terme de perfor-
mance, il a été décidé d’effectuer les expériences de groupe – présentées aux chapitres 3
et 4 – avec un TR de 400 ms et un TE de 20 ms.
Résolution Le RSB d’une image est inversement proportionnel à sa résolution. En effet,
un nombre plus élevé de spins dans chaque voxel contribue d’autant au signal mesuré.
D’un autre côté, une basse résolution ne permet pas de discerner les détails de l’image.
Comme expliqué en section 3.1, les structures ﬁnes comme les vaisseaux sanguins n’ap-
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paraissent pas sur les images dont les voxels sont trop gros.
La forme générale des voxels a aussi un impact sur l’analyse des images (Gerig et al.,
1992). Une résolution isotrope (identique dans les trois axes) rend l’analyse plus ro-
buste (Tsougarakis et al., 2009). Elle n’est toutefois pas toujours possible. L’épaisseur des
tranches est limitée autant par le matériel utilisé que par le RSB de l’acquisition, qui limite
aussi la résolution dans les directions d’encodage de phase et d’encodage de fréquence.
La taille de la zone S1HL chez le rat est d’environ 2.5 mm dans l’axe antéro-postérieur
et de 1.5 mm sur 1.5 mm dans les axes gauche-droite et dorso-ventral. À l’aide de ces
informations et d’acquisitions avec insulte hypercapnique à diverses résolutions, il a été
décidé d’utiliser une épaisseur de tranche de 2 mm et une résolution dans la tranche de 0.5
mm x 0.5 mm. Le tout offre un bon compromis entre bruit et ﬁnesse de l’image.
Angle de bascule Ce paramètre permet de réduire la pondération T1 et d’augmenter le
signal acquis lorsque le TR n’est pas sufﬁsamment long. Le temps entre deux acquisitions
est trop court pour permettre la relaxation complète de la magnétisation dans l’axe longi-
tudinal. Basculer une partie de la magnétisation au début de l’expérience permet d’obtenir
un meilleur RSB. L’angle de bascule optimal (θE), aussi appelé angle de Ernst1, est donné
par l’équation suivante :
θE = arccos(e−TR/T1) (5.4)
L’angle de Ernst pour un T1 de 1500 ms et un TR de 400 ms est de 40◦. L’angle de bascule
utilisé tout au long de ce projet (25◦) aurait donc plutôt été adapté à un TR de 150 ms. Cet
angle réduit toutefois le temps d’atteinte de l’état d’équilibre, ce qui diminue le biais dans
les premières images acquises (Ernst et Anderson, 1966). Une séquence avec un angle de
bascule de 40◦ (ou un TR de 150 ms et un angle de bascule de 25◦) aurait toutefois été
préférable dans le cas où les premières images de la séquence ne sont pas comprises dans
l’analyse.
Orientation La direction de l’encodage de phase, de l’encodage de fréquence et de la
sélection de tranches peuvent toutes trois être modiﬁées. Ce choix d’orientation doit tou-
tefois prendre en compte le champ de vue, la résolution ainsi que la géométrie du sujet de
l’étude.
1 Pour plus de détails à ce sujet, le lecteur pourra se référer au livre de Bernstein et al. (Bernstein et al.,
2004).
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L’épaisseur minimale de la sélection de tranche est limitée par l’appareil. Puisque la zone
S1HL est la plus grande dans l’axe antéro-postérieur, celui-ci convient le mieux à la direc-
tion de sélection de tranche. Les tranches de l’acquisition se retrouvent donc en orientation
coronale. Dans ce plan, le champ de vue doit être sélectionné de manière à contenir toute
la tête de l’animal. Une partie se trouvant à l’extérieur sera la cause d’une artéfact de re-
pliement. Le phénomène de repliement dans la direction de l’encodage de fréquence est
corrigé en sur-échantillonnant cette direction, avec une impact négligeable sur le temps
d’acquisition. Un repliement dans la direction de l’encodage de phase nécessite de plus
nombreux encodages, chaqu’un nécessitant un temps TR, le tout affectant fortement le
temps d’acquisition.
En somme, l’établissement d’une séquence d’acquisition n’est pas une tâche simple. Il
se peut que plusieurs ensembles de paramètres fournissent des images de qualité similaire.
De plus, les résultats obtenus dans cette section ne sont applicables que pour l’imagerie
du rat à 7T par écho de gradient. Un processus similaire devra être effectué pour tout
changement des conditions expérimentales.
5.2 Acquisition keyhole
Réduire le nombre de mesures est une autre façon de réduire la durée d’une expérience
d’IRM. Or, le sous-échantillonnage peut causer des artéfacts très dommageables, ce qui
peut fortement nuire à la qualité des images (Brown et al., 2014). Puisque l’IRMf nécessite
la prise de plusieurs images dans le temps, il est possible que certaines structures restent
constantes. Cet a priori permet une acquisition plus intelligente des données, réduisant de
ce fait le temps nécessaire à l’expérience.
Une de ces techniques, l’imagerie keyhole, accélère le processus en mesurant moins sou-
vent les données issues des hautes fréquences spatiales (Jones et al., 1993; van Vaals et al.,
1993). Ainsi, seulement le centre de l’espace-k est mesuré fréquemment. Les données
manquantes peuvent être substituée d’une acquisition complète effectuée au préalable,
ou interpolées plus intelligemment. Cette technique a déjà démontré son potentiel pour
accélérer les expériences d’IRMf (Gao et al., 1996; Xiong et al., 1999). Les hautes fré-
quences spatiales y sont acquises moins souvent que les basses fréquences. Les mesures
manquantes correspondent, en théorie, aux détails ﬁns de l’image. Puisqu’une zone d’ac-
tivation est habituellement constituée d’un grand nombre de voxels, les informations la
constituant devraient être majoritairement présentes au centre de l’espace-k.
Le CIMS a déjà utilisé par le passé une séquence d’imagerie keyhole pour le suivi rapide du
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changement de contraste amené par l’injection d’un bolus d’agent de contraste. L’imageur
est donc déjà conﬁguré pour ce type d’expérience. Un programme MATLAB est aussi dis-
ponible auprès du groupe du Pr Martin Lepage, permettant d’effectuer une reconstruction
pondérée. Celui-ci reconstruit le signal à partir de deux acquisitions complémentaires : la
première précédent l’examen et la seconde à la toute ﬁn. Cette procédure n’est pas adé-
quate à une étude d’IRMf (mesurant deux états en alternance), et elle est plutôt lourde
expérimentalement (il faut rapidement lancer plusieurs séquences distinctes à la console
de l’appareil, des paramètres peuvent avoir été modiﬁés, etc.).
Un protocole similaire à la méthode BRISK (Doyle et al., 1995) a plutôt été retenu ici.
Cette dernière est conçue dans le but d’accélérer une acquisition cardiaque. BRISK divise
normalement le cycle cardiaque en plusieurs phases et reconstruit l’image complète en
interpolant les données manquantes entre les phases. En utilisant la méthode BRISK de
façon répétée (et en ne prenant pas en compte sa division par phases cardiaques), il est
possible d’acquérir l’espace-k complet à autant de reprises que voulu. La Figure 5.2 illustre
cette variante de BRISK dans le cas où elle est effectuée à deux reprises.
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Méthode keyhole de type BRISK pour laquelle l’espace-k est subdivisé en 9 blocs. Les
blocs centraux (-1 à 1) sont mesurés à toutes les images. Les autres blocs (-4 à -2, 2 à 4)
sont acquis toutes les 3 images. En noir sont représentées les données acquises. En blanc
sont représentées les données manquantes, interpolées à partir des données adjacentes.
Les données acquises (afﬁchées en noir) servent à interpoler les données manquantes. Pour
chaque mesure du centre de l’espace-k, il est possible de reconstruire une nouvelle image.
L’accélération possible dépend donc de l’ampleur du sous-échantillonnage. Lors des essais
préliminaires que nous avons menés au CIMS, des acquisitions d’une résolution de 128
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x 128 étaient échantillonnées à environ 30%. La résolution temporelle de l’examen était
alors d’une image toutes les 16 secondes. La reconstruction de telles images peut être
effectuée par un script Python.2 Ce dernier réorganise les données brutes, interpole les
données manquantes à l’aide des éléments voisins et effectue une transformée de Fourier.
L’image obtenue est sauvegardée au format NifTI et peut ensuite subir une analyse de
base (décrite à la section 2.3.1). La Figure 5.3 montre le résultat d’une acquisition keyhole
menée avec à une insulte hyperoxique.




Carte d’activation pour une insulte hyperoxique. Tranche axiale d’une acquisition
keyhole avec une résolution de 128 x 128.
Les images acquises avec la méthode keyhole développée, lorsqu’inspectées visuellement,
semblent contenir plus de bruit et d’artéfacts que leurs contreparties conventionnelles.
Leurs cartes d’activation, lorsque l’analyse est complète, n’en semblent toutefois pas af-
fectées. Il semblerait que le gain, en terme de résolution temporelle, compense la perte
de RSB. Des acquisitions keyhole ont été tentées avec des stimulations par jets d’air (voir
section 4.1) et avec des stimulations mécaniques (voir section 4.2). Dans ces deux cas, il
n’a pas été possible d’identiﬁer la zone S1HL à l’aide des cartes d’activation obtenues.
Il existe une généralisation du formalisme keyhole permettant de sous-échantillonner plus
efﬁcacement l’espace k-t (axes du temps et de l’espace-k). Celui-ci permet d’obtenir
une résolution temporelle inférieure à celle normalement permise par une reconstruction
conventionnelle (Madore et al., 1999; Tsao et al., 2003). Toutefois, la mise en place et
2Présent dans variantools (https://github.com/Vincent-Methot/varian_tools).
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l’optimisation de telles techniques sortent du cadre de ce projet.
5.3 Acquisition à l’état de repos
Même si augmenter le signal est une bonne avenue pour améliorer la qualité des images,
connaître la nature du bruit et en réduire l’amplitude est pareillement acceptable. Le RSB
d’une image est donné par le ratio de la valeur d’un voxel sur l’écart-type du bruit (Sta-
thaki, 2011). Ce dernier est obtenu en sélectionnant une région d’intérêt à l’extérieur de la
tête de l’animal. Tous les voxels s’y trouvant doivent théoriquement avoir une valeur nulle.
En pratique, sur les images de magnitude, les voxels de l’arrière-plan ont une distribution
d’intensité ricienne, qui peut dans notre cas être estimée par une distribution gaussienne.
Lors d’une expérience d’IRMf, la nature des ﬂuctuations est légèrement différente. L’ac-
quisition étant répétée dans le temps, un nouveau phénomène entre en ligne de compte.
Le ﬂot sanguin, la respiration et les mouvements aléatoires de la tête de l’animal sont à
considérer (Triantafyllou et al., 2005). Ces ﬂuctuations peuvent être mieux comprises en
effectuant une acquisition au repos. Durant celle-ci, l’animal n’est stimulé d’aucune façon.
On devrait donc retrouver dans l’image un bruit d’origine thermique dû aux spéciﬁcités
de l’appareil, mais aussi un bruit d’origine physiologique. Ce genre d’acquisition permet
aussi d’étudier les artéfacts dus aux particularités de la séquence et d’avoir un aperçu de
la performance d’une reconstruction keyhole.
Le RSB temporel d’une expérience d’IRMf est une quantité légèrement différente du RSB
d’une image anatomique. On l’obtient en divisant le signal moyen d’une image par sa
déviation standard, voxel par voxel (van der Zwaag et al., 2012). Cette opération résulte
en une carte du rapport signal sur bruit. La Figure 5.4 en montre un exemple pour deux
séquences différentes. Une expérience de 20 minutes avec une acquisition par écho de
gradient dont la résolution est de 500μm sur 500μm sur 1500μm a un RSB temporel
est d’environ 70 (ﬁgure 5.4a). Dans le cas d’une acquisition de 30 minutes, de résolution
similaire, mais avec une technique keyhole, le RSB temporel se situe plutôt autour de
10 (Figure 5.4b). La résolution temporelle de l’acquisition keyhole est plus élevée, mais
au détriment de la qualité générale de l’acquisition. Des artéfacts liés à l’échantillonnage
atypique keyhole semblent dénaturer l’information contenue dans ces images.
L’IRMf à l’état de repos possède aussi d’autres propriétés. Il existe des ﬂuctuations lentes
(< 0.1 Hz) dans le signal BOLD qui sont corrélées dans plusieurs zones du cerveau (Bis-
wal et al., 1995b). Plusieurs régions associées au contrôle moteur de la main afﬁchent une
telle corrélation même lorsqu’aucune tâche n’est effectuée (Van Den Heuvel et Pol, 2010).
Cette carte de corrélation constitue un réseau au repos. Il en existe plusieurs types : visuel,
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Carte du RSB temporel d’une acquisition conventionnelle par écho de gradient (a) et
d’une acquisition keyhole (b). À gauche, la valeur moyenne, à droite le RSB temporel.
par défaut, auditif, moteur, etc. (Lee et al., 2013).
La méthodologie de l’IRMf au repos est transposable sur le rat anesthésié (Zhao et al.,
2008b; Pawela et al., 2009; D’Souza et al., 2014) et conscient (Becerra et al., 2011b).
Il existe plusieurs méthodes pour explorer des données d’IRMf en quête de réseaux au
repos. La première ayant été tentée est la méthode d’analyse par composants individuels
(Hutchison et al., 2010) implémentée dans le logiciel Melodic du paquet FSL (Beck-
mann et Smith, 2004). Cette opération n’a pas permis d’isoler de réseaux au repos à partir
des acquisitions préliminaires décrites précédemment. Nous avons donc tenté une ana-
lyse par corrélation basée sur une région d’intérêt. Le logiciel utilisé à cette ﬁn est le
fibernavigator (Chamberland et al., 2015), développé à l’Université de Sherbrooke.
Celui-ci permet le déplacement interactif de la région d’intérêt et l’afﬁchage en temps réel
de la carte de corrélation dans tout le cerveau, en trois dimensions. Cette procédure n’a pas,
elle non plus, permis de discriminer les réseaux au repos à partir des images préliminaires.
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6 DISCUSSION ET PERSPECTIVES
Les résultats obtenus et présentés dans les trois derniers chapitres s’inscrivent dans une
tentative d’exploration générale des acquisitions d’IRM pondérées BOLD chez les petits
animaux. La section discussion permettra de lier ensemble toutes les expériences présen-
tées jusqu’ici, par l’intermédiaire de leurs résultats. Les perspectives de l’IRMf au CIMS
seront donc présentées. En complément, une section exposera les possibilités de l’IRM en
général pour l’étude du cerveau de rat irradié.
6.1 Insultes de gaz
Les insultes hypercapniques et hyperoxiques sont les premières stimulations réalisées dans
le cadre de ce projet. Leur but avoué était d’amorcer un changement BOLD aussi élevé
que possible, même si celui-ci n’est pas localisé. À ce sens, l’hyperoxie a tout à fait atteint
cette cible. Cette dernière permet l’obtention d’images sur lesquelles les zones d’activa-
tion sont nombreuses et très corrélées avec le changement de gaz. Ce type de stimulation
permet aussi d’obtenir plus d’informations sur les perturbations qu’une irradiation cause
à la vascularisation du cerveau de rat.
Dans un autre registre d’idée, les insultes hypercapniques et hyperoxiques peuvent être
utilisées pour calibrer une procédure d’IRMf (Chiarelli et al., 2007; Gauthier et al., 2011;
Mark et al., 2011) ainsi que pour mesurer des paramètres physiologiques comme le débit
sanguin cérébral (Schmitz et al., 1996; Dutka et al., 2002; Sicard et al., 2003; Duong,
2007; Sicard et Duong, 2005; Lu et al., 2009) et le volume sanguin (Kennan et al., 1997;
Bulte et al., 2007; Lu et al., 2009). Le tout même chez des rats porteurs de gliomes céré-
braux (Jerome et al., 2014). Ceci montre que ce genre d’examen peut être réalisé sur des
animaux affaiblis. Le lecteur notera que les résultats associés à l’insulte hypercapnique
menée au CIMS sont beaucoup moins robustes que ceux obtenus par hyperoxie (quoique
mieux déﬁnis spatialement). Ceci ne signiﬁe pas qu’une telle stimulation soit impossible.
En effet, sa mise en place ne ﬁgurant plus dans le cadre de ce projet (lorsque l’insulte
hyperoxique s’est avérée fonctionnelle), aucune amélioration n’y a été appliquée. Un en-
semble complet d’expériences impliquant la modiﬁcation du mélange gazeux inhalé par
l’animal est possible au CIMS.
L’une d’elles est d’un intérêt particulier pour la micro angiographie du petit animal. Cer-
tains vaisseaux sanguins du rat peuvent être plus minces que la plus petite taille de voxels
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possible à l’IRM. Pour contourner ce problème, Huang et al. utilisent un modèle de va-
riation du temps de relaxation du sang en fonction du gaz inhalé (Huang et al., 2013). Ce
genre d’acquisition, bien que très longue (près de quatre heures), semble être expérimen-
talement réaliste dans la conﬁguration actuelle de l’imageur du CIMS. Ainsi, il pourrait
être possible de mieux sonder la vascularisation du rat, et plus particulièrement la recons-
truction de la vascularisation à la suite d’une irradiation du cerveau.
Le bon fonctionnement des insultes de gaz malgré l’usage de l’isoﬂurane est probable-
ment à l’origine du succès de cette stimulation dans ce projet. Il est difﬁcile de prévoir
quels seraient les impacts de l’hypercapnie et de l’hyperoxie sur un rat conscient. Ses
mouvements pourraient être affectés, ainsi que certains de ces paramètres physiologiques.
Qui plus est, pour les expériences impliquant hypercapnie ou hyperoxique et nécessitant
un bon degré de précision (e.g. micro angiographie) il est impératif de considérer les effets
physiologiques de l’isoﬂurane (décrits en 2.2). Il est du moins nécessaire d’assurer une
anesthésie stable durant toute la durée de l’expérience (tout en minimisant le mouvement
de l’animal).
6.2 Stimulation somato-sensorielle
Lors de ce projet, aucune des expériences menées avec une stimulation somato-sensorielle
n’a permis de discriminer la zone S1HL du rat. L’excitation par jets d’air ne semblait pas
assez vigoureuse pour causer une sensation sur une patte arrière d’un rat sous anesthésie
d’isoﬂurane. Lors de la mise en place du stimulus mécanique, nous avions deux craintes
principales. Le montage pouvait n’être pas assez solidement ﬁxé ; ce qui a été inﬁrmé
après les expériences. L’animal pouvait aussi ne pas ressentir les pressions répétées sur sa
patte arrière. L’étude attentive de la fréquence respiratoire de l’animal durant l’expérience
laisse croire que le rat ressent la stimulation malgré l’anesthésie. En effet, la Figure 6.1
montre l’évolution de cette mesure avec le temps. La respiration du rat est modulée par la
stimulation mécanique de sa patte arrière. Bien que le mécanisme par lequel cette relation
s’opère n’est pas évident, ceci semble signiﬁer que la stimulation est ressentie par l’animal.
Puisque le bruit de l’appareil était constant tout au long de l’acquisition, ce facteur ne
pourrait expliquer une telle corrélation. Le débit d’oxygène était lui aussi constant lors de
l’expérience, ainsi que celle de l’aspiration.
Notre incapacité à discriminer la zone S1HL à l’aide du signal BOLD a plusieurs sources.
L’une d’elles est le type de stimulation. Pour l’obtention d’une activation BOLD, un mon-
tage mécanique est beaucoup moins souvent utilisé dans la littérature en comparaison à un
stimulus électrique. Qui plus est, les zones sensorielles de la patte avant et des vibrisses
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FIGURE 6.1 – Perturbation de la respiration par la stimulation



































La fréquence respiratoire d’un rat est inﬂuencée par les périodes de stimulation
mécanique de la patte (indiquées par les barres rouges).
sont plus grandes que S1HL (Paxinos et Watson, 1986). Les pattes avant et les vibrisses du
rat sont plus sensibles aux stimuli sensoriels que toute autre partie de son corps. Il serait
avantageux d’en tirer parti.
Le montage expérimental actuel du CIMS ne permet pas de positionner un appareil de
stimulation mécanique (autant par jet d’air, tube, etc.) sur la patte avant ou sur les vi-
brisses du rat. Parmi les potentielles améliorations de l’expérience, deux solutions nous
semblent principalement envisageables. En premier, il serait possible de mettre en place
une stimulation électrique de ces deux régions, sans changer la conﬁguration actuelle de
l’expérience. Une procédure chirurgicale serait toutefois nécessaire pour implanter des
électrodes dans la patte avant et le coussin mystacial. Le tout impliquant probablement
une surveillance étroite des paramètres physiologiques de l’animal. Toutefois, l’idée d’une
stimulation électrique, de surcroît proche de l’antenne réceptrice (sensible aux ﬂuctuations
de champ électrique) ne semble pas idéale (bien qu’elle permette une étude très précise
des zones d’activations (Yu et al., 2012)). C’est pour cette raison que la stimulation méca-
nique des vibrisses de l’animal paraît être la solution optimale à l’IRMf sur le rat, lorsque
le matériel le permet.
La stimulation mécanique des vibrisses du rat peut être réalisée de plusieurs façons. Plu-
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sieurs équipes ont proposé des solutions impliquant un peigne mécanisé (Lu et al., 2003,
2004; Alonso et al., 2008), un morceau de ﬁl attaché aux vibrisses puis contrôlé par champ
magnétique (Yang et al., 1996, 1997) et des jets d’air (Moreno et al., 2005; Sangana-
halli et al., 2008). Toutes ces expériences ne sont possibles qu’avec une antenne de surface,
ou du moins une antenne ne contraignant pas complètement la tête de l’animal. Il faut, de
plus, une alimentation en gaz ne contraignant pas les mouvements des vibrisses du rat.
La seule méthode n’impliquant pas de contrôle électrique près de l’antenne réceptrice est
celle par jets d’air.
Ces deux types de stimulation seraient plus adéquats à l’étude par IRMf des dommages
radio-induits au cerveau de rat. Pour obtenir une zone d’activation aussi grande que pos-
sible, une excitation de plusieurs régions simultanément pourrait être considérée (e.g. vi-
brisses et patte avant en même temps). Le couplage entre des stimulations distinctes n’est
toutefois pas bien connu, et le résultat d’une telle procédure pourrait être différent de celui
escompté.
6.3 Procédure d’acquisition
Il y aura toujours une part de bruit dans les images d’IRM. Lors des expériences d’hy-
percapnie, le changement BOLD est sufﬁsant pour en sortir. Lorsque le signal est plus
faible, comme dans le cas d’une stimulation sensorielle, il est impératif de réduire autant
que possible le bruit lié à l’acquisition. Le chapitre 5 proposait quelques méthodes pour
maximiser le RSB, mais il en existe d’autres. Sans en faire une présentation exhaustive,
voici les principales techniques qui pourraient être implémentées au CIMS pour continuer
ce projet.
La séquence EPI est sans contredit la plus utilisée en IRMf sur l’humain, ainsi que sur
le rat (Menon et al., 1997; Cohen et Schmitt, 2012). Cette technique est la plus rapide,
puisqu’elle permet l’acquisition de tout l’espace-k à chaque excitation de la tranche. Elle
souffre toutefois de distorsions (Jezzard et Clare, 1999) et n’est pas directement acces-
sible sur l’imageur du CIMS. La réduction de ces déformations est possible à l’aide de
certains techniques et algorithmes bien connus. Cette opération nécessiterait toutefois un
temps conséquent. Du fait de sa polyvalence comme méthode d’acquisition, l’imagerie
EPI pourrait être utilisée pour divers types d’expériences en plus de l’IRMf (e.g. IRM de
diffusion). Une mise à jour de l’équipement du CIMS fournirait une séquence EPI fonc-
tionnelle clé en main.
D’autres schémas d’acquisition rapide n’impliquant pas l’EPI sont aussi possibles (Nitz,
2002). Rappelons notamment l’acquisition keyhole, présentée à la section 5.2. Un procédé
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comparable de sous-échantillonnage propose des avantages encore plus rémunérateurs.
L’acquisition compressée permet, à l’aide d’une acquisition aléatoire et d’un a priori sur
les données acquises, de reconstruire des images de qualité similaire en beaucoup moins
de temps (Lustig et al., 2007). Une réduction du temps d’acquisition autour de 60% est de
surcroît envisageable si on utilise les symétries intrinsèques à l’espace-k (Hu et Glover,
2006; Njiwa, 2007). Toutes ces méthodes ont un impact négatif sur le RSB des images,
mais pourraient en ﬁn de compte augmenter le RSB temporel de l’expérience à durée
égale.
Le passage d’une séquence par écho de gradient (en pondération T∗2) vers une séquence
par écho de spin (en pondération T2) permettrait aussi d’augmenter le RSB (Shih et al.,
2013). La séquence par écho de spin est moins bruitée que la séquence par écho de gra-
dient. C’est un écho de spin qui est utilisé pour obtenir les images anatomiques du présent
projet. Toutefois, le contraste BOLD a un impact plus faible sur la pondération T2 que
T∗2 (Duong et al., 2003). Il pourrait être intéressant de comparer ces deux méthodes d’ac-
quisition, possiblement à l’aide d’une insulte hypercapnique, dont on connait maintenant
l’efﬁcacité. Un autre avantage de l’écho de spin dans l’acquisition du signal BOLD est sa
plus grande précision spatiale.
Une dernière considération d’importance concerne le choix de la résolution de l’expé-
rience. Il existe un équilibre entre taille des voxels, RSB et temps d’acquisition. Une
meilleure résolution amène une réduction du RSB, donc une plus faible sensibilité au
contraste BOLD. Une exception à ceci, comme on l’a vue dans la section 3.1, est lorsque
les voxels deviennent plus gros que la zone d’activation. Dans la zone S1HL, assez volu-
mineuse, l’effet de volume partiel devrait être moins important. Rappelons que l’augmen-
tation de la résolution dans la direction d’encodage de fréquence n’a pas d’impact sur le
temps d’acquisition, alors que l’augmentation de la résolution dans la direction de l’enco-
dage de phase allonge d’autant la durée d’échantillonnage de l’espace-k (pour un même
champ de vue).
Une antenne de surface, comme une sonde cryogénique (Darrasse et Ginefri, 2003), aug-
menterait considérablement le RSB de l’expérience, tout en permettant l’accès aux vi-
brisses et aux pattes avant de l’animal. Une mise à jour de la console et du système de
gradient de l’appareil rendrait possibles plusieurs techniques d’acquisition présentées plus
haut. L’augmentation du champ statique augmenterait aussi le RSB (et nécessiterait le
changement complet de l’imageur). Ces améliorations impliquent toutes un investisse-
ment, plus ou moins important, mais dont les retombées impliquent les diverses applica-
tions de l’IRM au CIMS.
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6.4 Animaux anesthésiés versus conscients
La stimulation somato-sensorielle du rat n’a pas donné les résultats escomptés. Une des
raisons pour cela est l’usage d’isoﬂurane pour calmer et endormir l’animal durant l’expé-
rience, réduisant ainsi grandement ses mouvements. Les effets de l’isoﬂurane sont décrits
dans la section 1.4.2, et ont probablement contribué substantiellement à la diminution du
signal BOLD. L’usage de la médétomidine comme substance anesthésiante pourrait ré-
duire cet effet, tout en permettant une étude longitudinale (Weber et al., 2006; Zhao et al.,
2008b; Pawela et al., 2009).
La section 1.4.2 introduit aussi l’IRMf sur animaux conscients. Lors d’une telle expé-
rience, l’animal est certain de ressentir toute l’intensité de la stimulation. Ceci peut être un
atout comme un inconvénient. En effet, une stimulation peut causer des mouvements de la
tête de l’animal, même lorsque contraint. Celui-ci peut aussi être paniqué par son environ-
nement (bruits forts et répétés, contrition des mouvements). Un entraînement préliminaire
(e.g. une heure par jour durant une semaine) permet de réduire ces désavantages.
Les expériences menées sur des animaux conscients offrent plusieurs avantages. La ges-
tion de l’anesthésie durant l’expérience devient obsolète, facilitant la procédure durant
l’expérience (bien que la phase de préparation demande plus de logistique et de temps).
Ceci permet aussi de mener des procédures d’IRMf pharmacologique (Leslie et James,
2000; Ferrari et al., 2012) non biaisées par un agent d’anesthésie. Ne pas utiliser d’isoﬂu-
rane réduirait aussi le nombre d’animaux qui décèdent dans la machine, surtout lorsque
ceux-ci sont affaiblis par un traitement quelconque (radiothérapie, chimiothérapie, etc.).
Lors des travaux reliés à ce projet, trois animaux sont décédés lors de l’examen d’IRM.
Finalement, l’anesthésie limite le nombre d’expériences pouvant être menées sur un seul
rat. S’en débarrasser augmente le nombre d’expériences possible sur le même sujet. Tou-
tefois, nous ne savons pas comment réagiraient des rats affaiblis par une irradiation à un
examen d’IRM conscient. Ces derniers pourraient être amenés à bouger davantage en rai-
son du stress, ou moins à cause de la fatigue. Une étude utilisant une stimulation thermale
de la patte arrière d’un rat conscient montre toutefois qu’il est possible de réaliser un tel
examen d’IRM même en présence d’un stimulus délétère (Becerra et al., 2011a).
6.5 Les nombreux contrastes de l’IRM
Une caractéristique avantageuse de l’IRM est sa capacité à fournir un grand nombre de
contrastes distincts avec le même équipement. Ceci est un réel atout pour l’étude du cer-
veau de rat après une irradiation. Voici trois contrastes qui, en parallèle avec l’histologie,
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pourraient permettre de mieux suivre les dommages radio-induits au cerveau :
L’IRM de diffusion permet d’étudier l’anisotropie dans les déplacements des molécules
d’eau (Basser et Jones, 2002). Cette technique permet de mieux comprendre, entre autres,
l’organisation de la matière blanche du cerveau (Le Bihan, 2006). Les connexions du cer-
veau jouent un rôle prépondérant dans le bon fonctionnement du cerveau (Sporns, 2012).
Les axones qui les constituent relient les neurones entre eux, et peuvent être endommagés
par une irradiation (Tsuruda et al., 1987). Quelques expériences d’IRM de diffusion sur le
cerveau de rat irradié ont déjà eu lieu au CIMS (Constanzo et al., 2015a). Les axones sont
tous recouverts d’une gaine de myéline permettant leur bon fonctionnement. D’éventuels
dommages à celle-ci peuvent être sondés à l’aide du phénomène de transfert de magnéti-
sation (Deloire-Grassin et al., 2000) Les dommages à la vascularisation de l’animal, eux,
peuvent être sondés par des techniques angiographiques (Reese et al., 1999) ou pondé-
rées par susceptibilité. Quelques expériences d’IRM pondérées par susceptibilité sur le
cerveau de rat irradié ont déjà eu lieu au CIMS, et semblent montrer une perturbation de
la vascularisation à hautes doses de radiations (100 Gy).
Plusieurs autres sources de contraste sont normalement possibles sur un imageur par ré-
sonance magnétique. Chacune nécessite toutefois un travail d’implémentation avant de
pouvoir être utilisée pour étudier une problématique préclinique.
6.6 Perspectives
En somme, un protocole d’IRMf du rat serait envisageable avec une ou plusieurs des
améliorations proposées dans ce chapitre. Toutefois, pour bien étudier les effets d’une
irradiation du cerveau sur le contraste BOLD, il faut un excellent RSB. Ainsi, même de
faibles variations de la « connectivité » cérébrale, telle qu’évaluée par l’IRMf, pourraient
être observées sur une cohorte d’animaux. Une augmentation majeure du RSB nécessitera
un grand nombre des propositions précédentes. Dans la conﬁguration actuelle de l’imageur
du CIMS, un tel RSB est invraisemblable.
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7 CONCLUSION
Dans ce mémoire, il a été question de la mise en place d’un protocole d’IRMf sur le
rat au CIMS. Nous espérons que ce type d’expérience pourra fournir une mesure claire et
reproductible des dommages neurologiques radio-induits. L’IRMf est couramment utilisée
sur des sujets humains, et se développe petit à petit sur de petits animaux. L’IRMf du rat
amène toutefois plusieurs déﬁs.
La petite taille des cerveaux étudiés réduit d’autant le RSB des images. Les rats doivent
être anesthésiés lors de l’expérience, ce qui a un impact sur leur réponse aux stimulations.
Ces mêmes stimulations doivent être pensées et optimisées pour des animaux restreints
et enfermés dans un endroit clos. Pour des rats conscients, un entraînement particulier
est nécessaire pour qu’ils restent calmes et ne permet pas de supprimer complètement le
mouvement. L’analyse des images peut aussi s’avérer être un déﬁ, et peut être effectuée de
plusieurs façons. Le choix de cette procédure peut faire la différence entre une carte d’ac-
tivation comportant une zone d’activation BOLD et une carte d’activation ne comportant
que du bruit.
Tous les paramètres entrés dans la console de contrôle de l’imageur ont aussi un impact sur
l’expérience. Il est possible de s’inspirer de quelques expériences similaires publiées dans
les écrits scientiﬁques. Toutefois, aucune n’utilise exactement le même matériel que celui
disponible au CIMS. Dans le but d’explorer toutes ces possibilités, nous avons commencé
le projet avec une insulte de gaz, censée fournir un contraste BOLD plus élevé. Lorsque
nous avons eu un protocole sufﬁsamment robuste, nous avons tenté de mettre en place une
stimulation somato-sensorielle. Tout au long du projet, quelques méthodes d’optimisation
de l’acquisition ont été tentées pour pallier certaines difﬁcultés techniques, notamment le
long temps d’acquisition et le faible RSB.
Le premier type d’expérience, l’insulte hypercapnique, devait en théorie permettre de dis-
criminer toutes les zones fortement perfusées du cerveau. Or, seuls quelques vaisseaux
sanguins situés dans la partie supérieure du cerveau (près de l’antenne) ont pu être iden-
tiﬁés. Une insulte hyperoxique a permis d’obtenir un contraste beaucoup plus élevé. Ce
faisant, nous disposions d’un outil pour optimiser le protocole d’acquisition.
Les stimulations par jets d’air, puis par action mécanique, étaient censées permettre de
discriminer la zone S1HL. Or, même avec une expérience menée sur six animaux, puis
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moyennée dans un espace commun, aucun foyer d’activation n’a pu être identiﬁé. Ce type
d’activation a été reportée dans les écrits scientiﬁques, mais avec d’autres techniques et
types de stimulation. Pour l’obtenir au CIMS, il faudra :
1. effectuer certains changements de matériel ;
2. développer un protocole d’imagerie du rat conscient ;
3. passer à une stimulation plus efﬁcace, soit en premier lieu la stimulation électrique
de la patte avant, puis la stimulation mécanique des vibrisses.
Il est à noter que toute modiﬁcation du protocole et du matériel pouvant augmenter le RSB
de la séquence d’imagerie amènera un avantage. En effet, le but du projet n’est pas seule-
ment de discriminer une zone d’activation sensorielle, mais bien d’y associer un « indice
de bon fonctionnement ». Celui-ci pourrait être le coefﬁcient de corrélation d’une région
d’intérêt donnée, mais aussi la connectivité entre plusieurs zones, ou même le changement
BOLD absolu (Triantafyllou et al., 2011). De ce fait, une mesure aussi précise que pos-
sible permettra de mieux discerner d’éventuels dommages radio-induits, même si ceux-ci
n’apparaissent pas sur d’autres examens d’IRM (perfusion, structurel, diffusion).
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